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Kurzzusammenfassung 
Die hier vorgestellte Arbeit beschäftigt sich mit der gezielten Modifikation von calcium-
phosphatbasierten Knochenersatzwerkstoffen und deren Anpassung an die prozess-
bedingten Anforderungen verschiedener generativer Fertigungsverfahren. In einem ersten 
Schritt wurden Analysen an Knochengeweben unterschiedlich alter Spender durchgeführt, 
um zu ergründen, ob eine Anpassung des Calcium- zu Phosphor-Verhältnisses des Knochen-
ersatzwerkstoffes an das Alter eines Patienten sinnvoll ist. Im Weiteren wurden hochreine 
Calciumphosphate synthetisiert und Strontium zur Verbesserung der Knochendefektheilung 
atomar in diese Werkstoffe eingebaut. Die synthetisierten Calciumphosphate wurden an die 
generativen Fertigungsverfahren „Pulverbettbasiertes 3D-Drucken“, „Dispense Plotting“ und 
„Schlickerguss in 3D-gedruckte Wachsformen“ angepasst. Hierfür wurden die Calcium-
phosphate mit bioaktivem Glas zu Granulaten, mit organischen Additiven zu extrudierbaren 
Pasten, bzw. zu niedrigviskosen Suspensionen verarbeitet. Die werkstoffkundlichen 
Zusammenhänge wurden dabei umfassend erörtert und diskutiert. 
 
Abstract 
In this study, calcium phosphate based implant materials were modified and adapted to the 
requirements of different generative manufacturing processes. Human bone tissues were 
analyzed to investigate whether there is a dependency of the calcium to phosphorus ratio 
within the hard tissue from the age of the donors. It was hypothesized that synthetic calcium 
phosphates could be modified to the age of a patient using such a correlation, to enhance 
bone healing. Phase pure calcium phosphates were synthesized and modified by the 
incorporation of strontium into the atomic lattice. The synthesized materials were adapted 
to the process of powderbed-based 3D-printing by the development of calcium phosphate-
bioglass granulates. Adaptions to the processes of dispense plotting and slip casting into 3D-
printed wax molds were achieved by the combination of the calcium phosphates with 
organic additives. The results were discussed in a materials-based scientific context.  
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1 Einleitung und Zielsetzung  
Knochendefekte, verursacht durch Traumata, Tumorresektionen oder Knochenfehl-
stellungen, sind ein häufiges Krankheitsbild in der Unfallchirurgie und Orthopädie. Die 
Therapie besteht in der Regel aus einer Defektfüllung, die den betroffenen Bereich 
rekonstruiert und eine Heilung des Hartgewebes ermöglicht. Im Idealfall wird dabei das 
implantierte Material vom Körper abgebaut und durch eigenen Knochen ersetzt. Der 
Goldstandard für diese nicht-permanente Defektfüllung ist die Verwendung von autologem 
Gewebe, also Gewebe vom selben Patienten, welches von einer gesunden Körperstelle (z. B. 
Beckenkamm) entnommen wird. Die Extraktion des autologen Gewebes birgt jedoch Risiken, 
wie starke Schmerzen, Nekrosen (das Absterben mehrere Zellen in einem Gebiet) oder 
Frakturen im Entnahmegebiet. Zudem ist die Gewinnung autologen Materials mengenmäßig 
begrenzt oder aufgrund eines schlechten Gesundheitszustandes des Patienten gar nicht 
möglich. Natürliche Alternativen wie allogenes Gewebe (Spendergewebe) oder xenogenes 
Gewebe (tierisches Gewebe) bergen ebenfalls Risiken wie Abstoßungsreaktionen oder 
Infektionsübertragungen. Aus diesen Gründen besteht ein großes Interesse daran, 
synthetische Knochenersatzwerkstoffe einzusetzen, da diese in unbegrenzten Mengen 
verfügbar sind und nicht das Risiko einer Infektionsübertragung mit sich bringen. 
Synthetische Knochenersatzwerkstoffe besitzen jedoch nicht die gleichen biodegradierbaren 
und bioaktiven Eigenschaften wie autologes Gewebe, weshalb sie immer noch Gegenstand 
aktueller Forschung und Weiterentwicklung sind. Die hier vorliegende Arbeit beschäftigt sich 
mit speziellen werkstoffkundlichen Aspekten von calciumphosphatbasierten Knochenersatz-
werkstoffen, welche sich aufgrund ihrer hervorragenden Biokompatibilität besonders gut für 
die Knochendefektfüllung eignen. 
Calciumphosphate sind zwar prinzipiell biokompatibel, da auch natürliche mineralische 
Hartsubstanz aus Calciumphosphat besteht. Synthetische Calciumphosphate werden aber 
nicht vom Körper im gleichen Maße abgebaut wie autologes Gewebe. Auch die Anregung zur 
Knochenneubildung ist nicht so ausgeprägt, wie es bei autologem Gewebe der Fall ist. Dies 
liegt darin begründet, dass autologes Knochengewebe nicht nur aus der mineralischen 
Hartsubstanz besteht, sondern dass auch organische Anteile, wie Zellen und Proteine, darin 
enthalten sind. Diese organischen Komponenten regen den Heilungsprozess an und 
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unterstützen die Knochenneubildung. Zudem liegt das im Knochen enthaltene 
Calciumphosphat (Hauptphase Hydroxylapatit) in einer nanokristallinen Struktur vor und 
besitzt, durch seinen trabekulären Aufbau, eine hohe Porosität. Dadurch kann es vom Körper 
besonders leicht vaskularisiert (mit Gefäßen durchwachsen) und umgebaut werden.  
Synthetische Calciumphosphate besitzen diese Faktoren zur Anregung des Knochen-
wachstums nicht und müssen dementsprechend modifiziert werden. Eine Modifizierung 
muss jedoch nicht zwangsläufig aus der Integration von Zellen und Wachstumsfaktoren 
bestehen, sondern kann auch über die Einbindung von Medikamenten oder anderer 
Faktoren erfolgen. In dieser Arbeit wurde ein besonderes Augenmerk auf die Heilung des 
alternden Knochens gelegt, weshalb nach einem Wirkstoff gesucht wurde, der im 
Besonderen die Problematik des Knochenschwundes im Alter adressiert. Strontium wird 
bereits als Bestandteil von oralen Medikamenten zur Osteoporosebehandlung bei Frauen 
nach der Menopause eingesetzt. Es stimuliert einerseits die Knochenneubildung und 
verhindert gleichzeitig einen verstärkten Knochenabbau, wie er bei der Osteoporose der Fall 
ist. Aufgrund dieser Eigenschaften könnte Strontium auch als Wirkstoff in biodegradierbaren 
Implantatwerkstoffen die Knochenheilung bei älteren Patienten regulieren helfen. Deshalb 
wurde es in dieser Arbeit als Wirkstoff zur Modifizierung der synthetischen 
Calciumphosphate ausgewählt und beforscht.  
Eine Möglichkeit der Modifizierung mit Strontium wäre die Infiltration der Calciumphosphate 
mit strontiumhaltigen Medikamenten. Dieser Ansatz sollte jedoch in dieser Arbeit nicht 
verfolgt werden, sondern eine direkte Einbindung des Strontiums in das atomare 
Calciumphosphat-Gitter erfolgen. Daraus ergab sich die Fragestellung nach geeigneten 
Synthesewegen für die Herstellung phasenreiner Calciumphosphate, die eine direkte 
Substitution von Calcium durch Strontium ermöglichen. Dabei sollten Syntheserouten für die 
drei in der Medizin wichtigsten Calciumphosphate, β-Tricalciumphosphat, Hydroxylapatit, 
und Tetracalciumphosphat entwickelt werden. 
Zusätzlich zu der Modifikation mit Strontium sollte eine eventuelle Anpassung der 
synthetisierten Calciumphosphate an die natürlichen Veränderungen des alternden 
Knochens erfolgen. Hierfür musste der Fragestellung nachgegangen werden, ob die 
Phasenzusammensetzung und das Calcium- zu Phosphor-Verhältnis des natürlichen 
Knochengewebes eine direkte Abhängigkeit zum Alter des Patienten aufweisen. Dies sollte 
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anhand von Spendergeweben unterschiedlich alter Patienten erfolgen. Eine Anpassung der 
Calciumphosphate sollte dann anhand einer eventuell gefundenen Korrelation stattfinden. 
Ein weiterer wichtiger Aspekt in der Entwicklung von biodegradierbaren Knochenersatz-
werkstoffen liegt im maßgeschneiderten Aufbau von Gerüststrukturen mit definierten 
Porositäten. Für einen maßgeschneiderten Aufbau von Gerüststrukturen eignen sich 
generative Fertigungsverfahren besonders gut. Mittels dieser Verfahren ist es möglich, 
individuelle Einzelstücke anhand von virtuell erschaffenen Modellen anzufertigen. Darüber 
hinaus ermöglicht der generative Aufbau die Integration einer definierten, interkonnektiven 
Porosität.  
Es gibt mittlerweile ganz verschiedene generative Fertigungsverfahren, die unterschiedliche 
Anforderungen an die eingesetzten Werkstoffe stellen. Die Werkstoffe müssen daher 
speziell an das jeweilige generative Fertigungsverfahren angepasst werden. Die vorliegende 
Arbeit konzentriert sich auf drei dieser Verfahren, dem pulverbettbasierten 3D-Drucken, 
dem Dispense Plotting und dem Schlickerguss in 3D-gedruckte Wachsformen. Jedes dieser 
Verfahren stellt eigene, besondere Anforderungen, an die in dieser Arbeit synthetisierten 
Calciumphosphate.  
Das pulverbettbasierte 3D-Drucken benötigt eine Pulverkomponente und einen Binder. Für 
die Anpassung der synthetisierten Calciumphosphate ergaben sich mehrere Fragestellungen. 
Wie lässt sich die Festigkeit der mit diesem Verfahren gefertigten Bauteile steigern? Hierfür 
wurde als Ansatz die Kombination von Calciumphosphat mit bioaktivem Glas verwendet. Die 
Kombination sollte durch eine nachgeschaltete Wärmebehandlung die Festigkeit stärker 
erhöhen, als es bei einem reinen Calciumphosphat der Fall wäre. Eine weitere Fragestellung 
ergab sich aus der passenden Pulveraufbereitung des Verbundwerkstoffes aus 
Calciumphosphat und bioaktivem Glas. Hierfür sollte eine Sprühgranulation verwendet 
werden, die die Synthese eines fließfähigen Granulates ermöglichen sollte. Die letzte 
Fragestellung bestand in der Findung eines geeigneten Bindersystems, mit dem der 
Verbundwerkstoff im Pulverbett gebunden werden konnte. Hierfür sollten sowohl 
organische als auch anorganische Binder untersucht werden.  
Das Dispense Plotting stellt ganz andere Anforderungen an die Materialaufbereitung der 
einzusetzenden Werkstoffe. Hier war die Fragestellung, wie das synthetische Calcium-
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phosphat zu einer extrudierbaren Masse verarbeitet werden könnte, die sich ohne 
abschließende Temperaturbehandlung aushärten lassen würde. Der Verzicht auf die 
Temperaturbehandlung sollte die Möglichkeit der Einbringung von temperaturempfindlichen 
Wirkstoffen ermöglichen. Hierfür wurde als Ansatz die Kombination von Calciumphosphat 
mit biokompatiblen organischen Zusätzen gewählt, die neben der Viskosität auch das 
Plastische Limit (das Minimum an Flüssigkeit, die zu einem Pulver hinzugefügt werden muss, 
um eine formbare Paste zu erzeugen) der Calciumphosphat-Paste herabsetzen sollten.  
Das Schlickergussverfahren in 3D-gedruckte Wachsformen stellt noch einmal andere 
Anforderungen an die Materialaufbereitung der einzusetzenden Werkstoffe. Hierbei muss 
eine passende Suspensionsaufbereitung erfolgen, die eine komplette Füllung der 
Wachsformen ermöglicht, ohne dass bei einer anschließenden Trocknung Risse im Bauteil 
entstehen. In dieser Arbeit wurde in Bezug auf die Suspensionsaufbereitung der 
synthetisierten Calciumphosphate die Strategie der sterischen Stabilisierung mittels 
organischer Zusätze gewählt. Die Zusätze sollten einen hohen Feststoffanteil in der 
Suspension gewährleisten und für eine Bindung im Grünbauteil sorgen. Da die Bauteile 
abschließend gesintert werden sollten, war die Biokompatibilität der organischen Zusätze 
kein vorrangiges Auswahlkriterium. 
Mit allen drei generativen Fertigungsverfahren sollten Scaffolds hergestellt werden können, 
die aus rein biokompatiblen, calciumphosphatbasierten Werkstoffen bestehen. Dabei sollte 
eine definierte Porosität in die Scaffolds integrierbar sein. Außerdem sollten die Festigkeiten 
der Scaffolds hoch genug sein, um sie prinzipiell bei einem späteren klinischen Einsatz in 
nicht-lasttragenden Knochendefekten einsetzen zu können.  
Die Zielsetzungen dieser Arbeit lassen sich somit wie folgt zusammenfassen. Anhand von 
Knochenanalysen unterschiedlich alter Spender sollten die Phasenzusammensetzung und 
das Calcium- zu Phosphor-Verhältnis in Abhängigkeit des Alters der Spender untersucht 
werden. Syntheserouten zur phasenreinen Herstellung von Calciumphosphaten sollten 
entwickelt werden, die die Integration von Strontium in das atomare Gitter der 
Calciumphosphate ermöglichen würden. Dabei sollte eine eventuelle Anpassung des 
Calcium- zu Phosphor-Verhältnisses an das Alter eines Patienten ebenfalls möglich sein. Die 
synthetisierten Calciumphosphate sollten dann an drei unterschiedliche generative 
Fertigungsverfahren (Pulverbettbasiertes 3D-Drucken, Dispense Plotting und Schlickerrguss 
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in 3D-gedruckte Wachsformen) angepasst werden. Dabei galt es die verschiedenen 
Anforderungen der einzelnen Verfahren zu berücksichtigen. Mit diesen generativen 
Fertigungsverfahren sollte es letztendlich möglich sein, maßgefertigte Gerüststrukturen 
aufzubauen, die sich für den Einsatz in nicht-lasttragenden Knochendefekten eignen. 
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2 Stand der Erkenntnisse 
 
2.1 Knochen im Hinblick auf den Knochenersatz 
In diesem Kapitel werden sowohl der Aufbau des Knochens, sowie dessen Formation, 
Remodellierung und Heilungsprozesse beschrieben. Knochenersatz muss sich diesen 
Gegebenheiten anpassen, weshalb hier auf die Physiologie des Knochens und auf die in ihm 
stattfindenden Prozesse eingegangen wird. Dabei wird sowohl die mikrostrukturelle Ebene, 
die sich mit der Struktur und dem Aufbau der einzelnen Knochenbestandteile beschäftigt, als 
auch die makrostrukturelle Ebene, die die Knochenform widerspiegelt, beschrieben. 
Resorbierbarer Knochenersatz muss sich zudem insbesondere an die Remodellierung und 
Heilungsprozesse anpassen, da diese für den Abbau und die Neubildung von 
Knochengewebe verantwortlich sind. Dies ist besonders bei alternden Knochen schwierig, da 
Krankheiten wie Osteoporose diese Prozesse beeinflussen. Daher wird in einem gesonderten 
Unterkapitel auch auf den alternden Knochen und seine Behandlungsmöglichkeiten 
eingegangen. 
 
2.1.1 Aufbau des Knochens 
Die folgenden Beschreibungen über den Aufbau des humanen Knochens sind aus den 
Lehrbüchern Prometheus – Lernatlas der Anatomie [148], Gray’s Anatomy – The anatomical 
basis of clinical Practice [156] und Sabotta – Anatomie des Menschen [131] entnommen und 
sollen eine Grundkenntnis über die Anatomie des Knochens sowohl aus makrostruktureller, 
sowie aus mikrostruktureller Sicht vermitteln. 
Knochen besteht aus hochgradig mineralisiertem Bindegewebe, deren Zellen in einer 
extrazellulären Matrix aus organischen und anorganischen Bestandteilen eingebettet sind. 
Der organische Bestandteil besteht hauptsächlich aus Kollagen, während der anorganische 
Bestandteil aus Salzen, die reich an Calcium und Phosphor sind, zusammengesetzt ist.  
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Knochen werden nach ihrer Form in fünf Kategorien eingeteilt. Röhrenknochen (Ossa longa) 
bestehen aus einem runden Schaft mit zwei abgeschlossenen Knochenenden. Sie befinden 
sich hautsächlich in den Gliedmaßen. Platte Knochen (Ossa plana) sind dagegen sehr dünn 
und haben zumeist eine stützende, sowie schützende Funktion, wie es z. B. bei den 
Schädelknochen der Fall ist. Kurze Knochen (Ossa brevia) sind kompakt und würfelförmig 
(z. B. Fuß- und Handwurzelknochen). Luftgefüllte Knochen (Ossa pneumatica) die Hohlräume 
besitzen (z. B. die Nasennebenhöhlen) und Sesamknochen (Ossa sesamoidea), die eine 
kleine, rundliche Form haben (z. B. die Kniescheibe) bilden die letzten beiden Kategorien. 
Knochen, die sich keiner dieser Kategorien zuordnen lassen, wie die Wirbelknochen, werden 
als Ossa irregularia bezeichnet. Bilden sich zusätzliche Knochen, wenn z. B. bei der 
Verknöcherung einige Knochenkerne nicht miteinander fusionieren, dann werden diese als 
Ossa accessoria bezeichnet.  
Makroskopisch betrachtet besteht der mineralische Knochen zum einen aus dichtem 
Gewebe, welches sich im Cortex eines Knochens befindet (Kortikalis, oder Kompakta), und 
zum anderen aus wabenförmig strukturiertem Gewebe, welches sich im Inneren befindet 
(Spongiosa, oder auch trabekulärer Knochen). Das Verhältnis von Kortikalis zu Spongiosa 
variiert von Knochen zu Knochen. So befindet sich z. B. im Mittelteil von großen Röhren-
knochen (Diaphyse) nur sehr wenig Spongiosa, sondern hauptsächlich Knochenmark, 
während die Knochenenden (Epiphyse) komplett mit einem trabekulären Netzwerk 
ausgefüllt sind. Im Vergleich dazu sind flachere Knochen, wie z. B. die Rippen, homogen über 
den gesamten Knochen mit Spongiosa gefüllt. 
Mikroskopisch gesehen ist der trabekulere Knochen aus den Spongiosa-Bälkchen aufgebaut, 
welche aus mineralisiertem Gewebe in Lamellenform bestehen, in die Osteozyten 
eingebettet sind (Abbildung 1). Die Osteozyten sind Zellen, die durch Fortsätze miteinander 
verbunden sind und so ein Netzwerk bilden, welches für den Knochenerhalt und 
Umbauprozesse verantwortlich ist. An der Oberfläche der Knochentrabekel befinden sich 
einerseits Osteoblasten (knochenaufbauende Zellen) und Osteoklasten (knochenabbauende 
Zellen). Die Osteoblasten formieren sich zumeist zu einer flächigen Front zusammen und 
bilden eine unverkalkte Knochenmatrix (Osteoid), die sich später zu einer Knochenlammelle 
weiterentwickelt. Osteoblasten, die von der Knochenmatrix eingeschlossen werden, 
differenzieren sich zu den bereits erwähnten Osteozyten weiter und verlieren ihre 
8 
 
Teilungsfähigkeit. Die Osteoklasten hingegen bauen das Knochengewebe über die 
Ausschüttung von Salzsäure ab. Die dabei entstehenden Lakunen werden Howship-Lakunen 
genannt. 
 
 
Abbildung 1: Aufbau der Kompakta und Spongiosa eines Lamellenknochens. a) Räumliche 
Darstellung des Knochengewebes; b) Vergrößerung eines Trabekels mit Umbauvorgang über 
Osteoklastenabbau und Osteoblastenaufbau [148]. 
 
Die Kompakta ist aus sogenannten Osteonen aufgebaut, die aus einem konzentrisch 
angelegten Lamellensystem aus mineralisierter Matrix und Osteozyten angelegt sind. In der 
Mitte des Lamellenverbundes befindet sich ein Gefäß (Havers-Gefäß), welches den Knochen 
versorgt. Die Havers-Gefäße sind über ein Kanalsystem (Volkmann-Kanäle) untereinander 
und mit der Knochenoberfläche verbunden. Zwischen den Osteonen befinden sich 
Schaltlamellen, die ebenfalls aus mineralisierter Matrix und Osteozyten aufgebaut sind, und 
für eine kompakte Kortikalis sorgen. 
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2.1.2 Formation von Knochengewebe 
Die Osteogenese (Bildung eines individuellen Knochens) teilt sich grundsätzlich in zwei 
verschiedene Arten ein, die chondrale Osteogenese und die desmale Osteogenese [148, 
156]. Die chondrale Osteogenese ist die häufigste Form der Knochenbildung. Hierbei 
entsteht der Knochen über eine knorpelige (chondrale) Vorstufe, deren Zellen sich zunächst 
zu hypertrophen Chondrozyten (vergrößerte Knorpelzellen) differenzieren und deren 
Extrazellulärmatrix (eine Matrix, bestehend aus fibrösen Proteinen, die von Zellen gebildet 
wird) sich nach und nach mineralisiert [20, 148]. Durch das Einwachsen von Gefäßen bildet 
sich ein Knochenkern, der sich vergrößert und letztendlich die einzelnen Bestandteile des 
individuellen Knochens bildet, wie z. B. die Diaphyse und Epiphyse bei Röhrenknochen [148, 
156]. Bei der desmalen Osteogenese bildet sich der Knochen direkt aus dem Mesenchym 
(hochgradig vaskularisiertes Gewebe aus Stammzellen und extrazellulärer Matrix) durch die 
Differenzierung der mesenchymalen Stammzellen in Osteoprogenitor-Zellen (eine Vorstufe 
zu Osteoblasten) die sich um das vorhandene Kapillarsystem anordnen und proliferieren 
[148, 156]. Diese differenzieren sich dann weiter zu Osteoblasten, welche anfangen 
mineralisierte extrazelluläre Matrix aufzubauen [51]. Osteoblasten, die von der Matrix 
eingeschlossen werden, differenzieren sich weiter zu Osteozyten, wodurch nach und nach 
eine knöcherne Struktur aufgebaut wird [148, 156].  
Knochen wird etwa bis zum 20. Lebensjahr aufgebaut, wonach er eine Masse erreicht (sog. 
peak bone mass), die nicht weiter verstärkt wird, sondern einem ständigen Remodellierungs-
prozess unterworfen ist [134]. Osteoklasten bauen während dieses Prozesses das minerali-
sierte Knochengewebe ab, indem sie sich durch die Bildung eines Aktinringes fest an die 
Oberfläche des Knochens heften [41]. Der pH-Wert an der Grenzfläche zwischen der Zelle 
und des Knochens wird über die Ausschüttung von Protonen und lytischen Proteinen 
abgesenkt, wodurch sich das mineralische Hartgewebe löst und resorbiert werden kann [22, 
98, 161]. Es entsteht eine Resorptionslakune durch die der Knochen nach und nach abgebaut 
wird [22]. Die Preosteoklasten (die Vorstufe der Osteoklasten) werden durch Osteoblasten 
angeregt, um sich an der Knochenoberfläche zu sammeln und zu den Osteoklasten zu 
differenzieren [118]. Nach abgeschlossener Resorption sterben die Osteoklasten durch 
Apoptose (programmierter Zelltod) wodurch die Osteoblasten ihre Funktion auf die 
Formierung neuen Knochengewebes umstellen [118]. Osteoblasten bilden extrazelluläre 
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Matrix und sorgen durch die Ausschüttung von Hormonen für die Mineralisierung dieser 
Matrix [51]. Osteocalcin ist eines dieser Hormone. Es dient zum einen als Nukleus für die 
Mineralisation, da es an Calcium bindet, inhibiert aber gleichzeitig eine weitere 
Verknöcherung, wenn es in höheren Konzentrationen vorliegt [20]. Osteoblasten, die von 
der mineralisierten Matrix eingeschlossen werden, differenzieren sich, wie bereits oben 
erwähnt, zu Osteozyten. Stirbt ein Osteozyt, so wird dies von den Osteoblasten registriert, 
wodurch die Preosteoklasten aktiviert werden und der Resorptionsprozess von neuem 
beginnt [118].  
Die desmale und chondrale Osteogenese-Formen, die bei der Bildung von individuellen 
Knochen auftreten, spielen auch bei der Frakturheilung eine Rolle. Die desmale Ossifikation, 
wie die direkte Frakturheilung genannt wird, ist auch hier wieder die seltenere Variante und 
setzt einen sehr engen Frakturspalt von kleiner 0,5 mm voraus [148]. Aussprossende 
Osteone wachsen von einem Fragment in das gegenüberliegende, wodurch die Bruchstücke 
direkt miteinander verbunden werden. Es bildet sich kein knorpeliger Kallus, der über 
Mineralisation verknöchert, wie es bei der chondralen Ossifikation der Fall ist [148, 156]. Bei 
dieser Form der Frakturheilung bildet sich zuerst ein Hämatom um die Bruchstelle. Aus dem 
Hämatom bildet sich ein fibrokartilaginäres (faserknorpeliges) Gewebe, welches in einem 
Zeitraum von 6-8 Wochen mineralisiert. Die restliche Knorpelsubstanz wird wieder abgebaut 
und es entsteht zunächst Geflecht- und letztendlich Lamellenknochen [148, 156]. 
 
2.1.3 Der alternde Knochen 
Der menschliche Knochen verändert sich im Laufe des Lebens von der bereits erwähnten 
Mineralisierung und Volumenzunahme (bis ca. zum 20. Lebensjahr), zu einer stabilen Phase 
der beständigen Knochenremodellierung (bis etwa zum 40. Lebensjahr) und einer 
anschließenden Knochendichteabnahme von ca. 0,5 % bis 1 % pro Jahr (ab ca. dem 40. 
Lebensjahr) [134]. Die Kortikalis kann sich dadurch um bis zu 15 % und die Spongiosa sogar 
um bis zu 45 % zurückbilden, was ein natürlicher Alterungsprozess ist und nicht als 
Krankheitsbild gesehen wird [134]. Die starke Veränderung der spongiösen Mikrostruktur 
findet durch einen Schwund der Knochentrabekel statt, was zu einer Vergrößerung der 
Porenstruktur führt [30]. Ob es neben dem Abbau ganzer Trabekel auch gleichzeitig zu 
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einem dünner werden der übrigen Trabekel kommt, wird hingegen in der Literatur 
kontrovers diskutiert. So gibt es zum einen Aussagen darüber, dass keine Verdünnung 
eintritt [29, 122] und zum anderen Aussagen, dass dies sehr wohl der Fall ist [109, 157]. Die 
Kortikalis ist ebenfalls von einem Schwund betroffen. Dies wird durch eine Erhöhung der 
Resorptionskavitäten deutlich. Darüber hinaus schließen sich neugebildete Osteonen nicht 
vollständig [30]. 
Liegt ein übermäßiger Knochenschwund vor, der über den des natürlichen Alterungs-
prozesses hinausgeht, so spricht man von einer sogenannten Osteopenie, oder einer 
Osteoporose. Zur Definition dieser Krankheitsbilder wird ein Referenzwert (T-Wert) 
herangezogen, der aus dem Mittelwert der Knochendichte junger erwachsener Frauen 
ermittelt wurde [134]. Wird die Standardabweichung dieses Referenzwertes um das ein- bis 
zweieinhalbfache unterschritten, so spricht man von einer Osteopenie, bei einer noch 
geringeren Knochendichte spricht man von einer Osteoporose [134]. Auch wenn eine 
Osteoporose durch andere Ursachen, wie Medikamente verursacht werden kann, so ist sie 
doch eine typische Alterskrankheit, die vor allen Dingen Frauen nach der Menopause betrifft 
[69]. Die durch die Osteoporose verursachte Verringerung der Knochendichte erhöht das 
Frakturrisiko erheblich. Im Jahr 2003 waren 7,8 Millionen Menschen im Alter von über 50 
Jahren an einer Osteoporose erkrankt, von denen ca. 4,3 % eine osteoporose-bedingte 
Fraktur erlitten [69].  
Behandelt werden kann die Osteoporose durch verschiedene Medikamente, die entweder 
eine Verstärkung des Knochenaufbaus (anabole Wirkung), oder eine Verringerung des 
Knochenabbaus (anti-katabole Wirkung) forcieren [138]. Das bedeutet, dass die 
Medikamente entweder direkt auf die Osteoklasten und ihre Funktionen, oder auf die 
Osteoblasten einwirken. Bisphosphonate sind ein Beispiel für eine Medikamentengruppe, 
die direkt auf die Osteoklasten einwirken, indem sie sich an die Oberfläche der Osteoklasten 
anlagern und dort die Ausschüttung von Protonen und lytischen Proteinen behindern, die 
zur Resorption der Knochensubstanz benötigt werden [52, 145]. Dagegen sind Teriparatide 
Hormon-Präparate, die eine anabole Wirkung haben, indem sie Osteoblasten zur erhöhten 
Produktion von Alkalischer Phosphatase (ein Enzym, welches zur Bildung von 
Knochengewebe beiträgt) stimulieren [73]. Andere Medikamente, wie z. B. 
Strontiumrenalat, lassen sich nicht direkt einer dieser Klassen zuordnen, da sie sowohl 
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anabol als auch anti-katabol wirken [138]. Die Einnahme von Strontiumrenalat bewirkt den 
Einbau von Strontium in das mineralisierte Knochengewebe, wo es Calcium im Apatitgitter 
substituiert [110]. Strontium beeinflusst dabei zum einen die Osteoklasten, indem es den 
Aktinring, mit dem sich die Osteoklasten an die Oberfläche des Knochengewebes anhaften, 
stört [19]. Die Osteoklasten können somit nicht mehr eine Resorptionslakune bilden und den 
Knochen nicht mehr abbauen [19]. Zum anderen werden durch Strontium die Osteoblasten 
zur Expression von Alkalischer Phosphatase, Kollagen und zur Mineralisierung der 
Extrazellulären Matrix angeregt [182]. Eine Erhöhung der Osteoblastengenese (Differen-
zierung von mesenchymalen Stammzellen in Osteoblasten) wird ebenfalls durch Strontium 
hervorgerufen, wodurch die Bildung mineralisierten Knochengewebes noch weiter verstärkt 
wird [124]. Dies geschieht durch die Aktivierung des Wnt/β-Catenin-Signalwegs, der die 
Bildung von Ribonukleinsäure (RNA) aktiviert, welche in einem weiteren Schritt in Proteine 
umgewandelt wird, die die Proliferation und Differenzierung der Zelle bewirken [31, 36]. 
Strontium ist somit ein sehr interessantes Element, um den Knochenaufbau zu beeinflussen 
und die Knochendichte zu erhöhen und wurde daher in dieser Arbeit als gezielt ausgewählter 
Modifikator von Knochenersatzwerkstoffen untersucht. 
 
 
2.2 Knochenersatzimplantate 
Im folgenden Kapitel werden die Anforderungen an Knochenersatzimplantate näher 
beleuchtet. Da es eine Vielzahl an unterschiedlichen Anforderungen gibt, wird in einem 
gesonderten Unterkapitel speziell auf den resorbierbaren Knochenersatz eingegangen, auf 
den das Hauptaugenmerk der hier vorliegenden Arbeit liegt. Abschließend wird aufgezeigt, 
welche Implantatwerkstoffe für den Knochenersatz Verwendung finden. 
 
2.2.1 Anforderungen an Knochenersatzimplantate 
Die Anforderungen an Knochenersatzimplantate können, in Anhängigkeit vom Einsatzort und 
der Funktionsübernahme, sehr unterschiedlich sein. Ein Hüftgelenksersatz muss z. B. die 
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Bewegungsfunktionen (Laufen, Setzten, Aufstehen, etc.) wiederherstellen, wodurch sich 
spezielle Anforderungen an das eingesetzte Implantat ergeben. So muss zum einen eine 
hohe Abriebbeständigkeit zwischen den sich bewegenden Teilen vorherrschen, damit es 
nicht zur Abrasion kommt, die zu Nekrosen im angrenzenden Gewebe führen können [79]. 
Zum anderen muss eine hohe mechanische Festigkeit gegeben sein, damit das 
Körpergewicht auch unter erhöhten Belastungen (z. B. Springen), getragen werden kann [32] 
Dabei muss eine optimale Druckverteilung auf das angrenzende Knochengewebe 
gewährleisten sein, um einen Knochenabbau zu verhindern [81]. Implantate hingegen, die 
im craniofacialen Bereich (den Schädel- und Gesichtsbereich betreffend) eingesetzt werden, 
können geringere Festigkeitswerte aufweisen, müssen aber in der Regel patientenindividuell 
an die Kopf- und Gesichtsform angepasst werden, um eine möglichst ästhetische 
Rekonstruktion dieser Bereiche zu ermöglichen [34]. Die Anforderungen an 
Knochenersatzimplantate können somit sehr unterschiedlich sein, die unter Umständen 
auch eine patientenindividuelle Maßanfertigung einschließen.  
Neben den funktionellen Anforderungen müssen Implantate vor allen Dingen auch 
biologische Bedingungen erfüllen. Ein Implantat ist generell immer ein Fremdkörper, auf den 
das angrenzende Gewebe auf verschiedene Art reagieren kann [177]. Unerwünschte 
Reaktionen sind Entzündungen, Bildung von Tumoren oder Nekrosen. Solche inflamma-
torische, kanzerogene oder toxische Reaktionen schließen die Verwendung des eingesetzten 
Werkstoffes als Implantatmaterial aus [177]. Ist ein Werkstoff biokompatibel (es zeigen sich 
keine unerwünschten Reaktionen), so können sich in Abhängigkeit der Werkstoffwahl und 
Verarbeitung stark unterschiedliche Gewebereaktionen einstellen. Bei einer Distanz-
Osteogenese wird das Implantat vom Körper mit einer fibrösen Schicht ummantelt [177]. Es 
kommt zu keiner Interaktion zwischen dem Implantatwerkstoff und dem angrenzenden 
Gewebe. Es entsteht weder ein fester Verbund noch wird das Gewebe aktiv durch das 
Implantat beeinflusst [130]. Wächst angrenzendes Knochengewebe direkt an der Oberfläche 
eines Implantates, so wird von Osteokonduktivität gesprochen [6]. Es kommt hier zu einem 
Knochenwachstum direkt an der Werkstoffoberfläche, die zu einem festen Verbund 
zwischen dem Implantat und dem angrenzenden Gewebe führt. Diese „Kontakt-
Osteogenese“ ist nicht nur vom Implantatmaterial, sondern auch stark von der Oberflächen-
beschaffenheit und Porosität abhängig [37]. Induziert der implantierte Werkstoff eine 
Differenzierung von mesenchymalen Stammzellen in Preosteoblasten und schließlich in 
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ausdifferenzierte Osteoblasten, so wird von Osteoinduktion gesprochen [6, 7, 80]. Das 
Implantat regt somit aktiv die Bildung von neuem Knochen über die Stimulierung von 
Stammzellen an. Diese Stimulierung kann sowohl von der Chemie des Implantatwerkstoffes, 
als auch von der Oberflächenbeschaffenheit und der Materialnachgiebigkeit verursacht 
werden [55, 124]. Aus den Gewebereaktionen ergeben sich somit spezifische Anforderungen 
an ein Implantat, je nachdem wo und wofür es eingesetzt wird. So muss z. B. ein Implantat, 
das fest im Schädelbereich verwachsen soll, osteokonduktiv sein, während bei einer 
Hüftgelenkskugel ein fester Gewebeverbund auf jeden Fall vermieden werden muss [6]. 
Einen gesonderten Fall nehmen die resorbierbaren Implantate ein. Sie sollen mit der Zeit 
vom Körper resorbiert und durch natürliches Gewebe ersetzt werden, worauf im 
Folgekapitel näher eingegangen wird.  
 
2.2.2 Degradierbarer Knochenersatz 
Degradierbarer Knochenersatz stellt eine besondere Kategorie an Implantaten dar, da sie 
nicht im Körper verbleiben, sondern über Abbauprozesse und Knochenneubildung durch 
natürliches Gewebe ersetzt werden. Ein Implantatwerkstoff muss somit zwei zusätzliche 
Anforderungen erfüllen, um für eine derartige medizinische Applikation geeignet zu sein. Der 
Werkstoff muss sich entweder durch physikalische oder chemische Prozesse von selbst 
auflösen, oder aktiv von Zellen abgebaut werden [49, 102]. Falls sich also der Werkstoff nicht 
von selbst auflöst, muss zumindest gewährleistet sein, dass entsprechende Zellen das 
Material nach und nach abtragen können. Die abbauenden Zellen sind zum einen die bereits 
erwähnten Osteoklasten, die auch bei der natürlichen Knochenremodellierung diese 
Funktion übernehmen [174]. Darüber hinaus sind auch Makrophagen (Riesen-Fresszellen) 
am Abbau beteiligt und können zur verstärkten Resorption eines implantierten Werkstoffes 
beitragen [49]. Der Abbau darf dabei nicht zu schnell voranschreiten, da sonst große Lücken 
entstehen die nicht durch die Bildung neuen Gewebes aufgefüllt werden und es zu einer 
unvollständigen Heilung kommt [76]. Darüber hinaus müssen die abgebauten Substanzen 
schnell verstoffwechselt werden, damit es durch eine Anreicherung nicht zu Problemen im 
angrenzenden Gewebe kommt. Ein prominentes Beispiel ist der azide Abbau von polymeren 
Werkstoffen wie Polylactide, die durch eine Übersäuerung und über eine Anhäufung von 
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schwer degradierbaren Partikeln im angrenzenden Gewebe Entzündungen verursachen 
können [21, 152].  
Eine weitere wichtige Voraussetzung, die von einem degradierbaren Werkstoff erfüllt 
werden muss, ist die Anregung von neuem Knochenwachstum, damit der Defekt nach dem 
Abbau des Implantates geschlossen wird. In Knochendefekten bildet sich ab einer kritischen 
Größe von allein kein mineralisches Gewebe mehr aus und die voneinander getrennten 
Knochenfragmente wachsen nicht zusammen [126]. Die besten Eigenschaften bezüglich der 
Anregung von neuem Knochenwachstum besitzt autologes Gewebe, also Gewebe vom 
Patienten selbst, welches von einer anderen Körperregion entnommen wurde [5]. Dies liegt 
darin begründet, dass nicht nur mineralische Hartsubstanz implantiert wird, sondern auch 
Zellen und Proteine, die das Knochenwachstum fördern und vorantreiben [72]. Daher ist 
autologes Gewebe nach wie vor der Goldstandard. Durch Entnahme von autologem Gewebe 
kann es jedoch zu Komplikationen in Form von Nekrosen, Fragilität und starken Schmerzen 
in den Bereichen der Gewebsentnahme kommen [151]. Der Ersatz von autologem Gewebe 
durch optimierte synthetische Werkstoffe ist daher immer noch ein wichtiges Ziel in der 
Implantatforschung. Hierzu werden synthetische Implantatwerkstoffe häufig mit 
Medikamenten oder Proteinen versehen, um die Heilungs- und Wachstumsprozesse zu 
verbessern und sie dadurch an die Eigenschaften von autologem Gewebe besser 
anzupassen. Wichtige Wirkstoffe, die hierfür eingesetzt werden, sind z. B. 
Wachstumsfaktoren wie Vascular Endotherial Growth Factors (VEGF) und Bone Morphogenic 
Proteins (BMP), die sowohl die Vaskularisierung als auch die Bildung von mineralisierter 
Knochensubstanz fördern sollen [82].  
Ein ebenfalls wichtiger Einflussfaktor beim Resorptionsprozess ist eine passende 
Porenstruktur. In einer Tierversuchsstudie zeigten Porengrößen zwischen 150 – 260 µm 
einen positiven Einfluss auf das Wachstum von neuem Knochengewebe, während Poren mit 
Größen von über 500 µm eine schnellere Degradation des Implantates verursachten [170]. 
Generell zeigte sich, dass ein Einwachsen von Knochengewebe in Calciumphosphat-
Granulaten auch bei Porengrößen von 50 µm funktioniert [91]. Bei größeren Scaffolds jedoch 
müssen Porengrößen von mindestens 250 µm vorhanden sein, um eine Versorgung des 
einsprießenden Gewebes mit Nährstoffen zu Gewährleisten [75, 100, 101]. Geometrie und 
Funktionalisierung mit Wirkstoffen spielen somit eine äußerst wichtige Rolle bei der 
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Resorption eines Implantates und dessen Einfluss auf den Heilungsprozess. Als Werkstoffe 
können für den degradierbaren Knochenersatz sowohl bestimmte Keramiken, als auch 
spezielle Polymere und Metalle eingesetzt werden. Da als Implantatwerkstoffe sehr viele 
unterschiedliche Materialien in Frage kommen, soll dies im folgenden Kapitel näher 
beschrieben werden.  
 
2.2.3 Implantatwerkstoffe 
Es gibt eine große Vielfalt an Implantatwerkstoffen, die unterschiedliche Profile hinsichtlich 
ihrer physikalischen, chemischen und biologischen Eigenschaften aufweisen. Somit gibt es 
nicht einen idealen Werkstoff, sondern für jede medizinische Applikation gibt es spezifische 
Werkstoffe die sich für den diesbezüglich vorgesehenen Einsatz besonders gut eignen. Wie 
bereits in Kapitel 2.2.1 beschrieben, lösen Implantate im Körper unterschiedliche 
Gewebereaktionen aus, die aus einer reinen Abkapselung mit fibrösem Gewebe, über eine 
Verwachsung mit dem angrenzenden Knochen- oder Weichgewebe, bis hin zur Resorption 
und Gewebeneubildung bestehen können. Werkstoffe, die nur eine Abkapselung 
verursachen, werden biotolerant genannt [177]. Tritt keine merkliche biochemische 
Interaktion mit dem umliegenden Gewebe auf, wird von einem bioinerten Material 
gesprochen [177]. Aus diesem Grund finden bioinerte Werkstoffe hauptsächlich 
Verwendung als Dauerimplantate. Klassische Beispiele für bioinerte Werkstoffe sind 
Aluminiumoxid und Zirkonoxid, die aufgrund ihrer hohen Festigkeiten und Abriebs-
beständigkeiten als Hüftköpfe oder im Dentalbereich eingesetzt werden [38]. Werkstoffe, 
die einen positiven Prozess mit dem angrenzenden Gewebe auslösen, werden als bioaktiv 
bezeichnet [70]. Dieser positive Prozess ermöglicht in der Regel eine feste Verwachsung im 
Körper, welche z. B. bei einem Schaft eines Hüftgelenksersatzes oder bei einer Prothese im 
Schädelbereich sehr wichtig ist. Einer der bekanntesten bioaktiven Werkstoffe ist das von 
Larry L. Hench entwickelte Bioglass 45S5 [71]. Es ist in der Lage, sowohl mit Hart- als auch 
mit Weichgewebe zu verwachsen, indem sich über einen mehrstufigen Prozess eine 
Doppelschicht aus hydratisiertem Silizium und Hydroxylapatit ausbildet, in welcher sich dann 
Proteine und Osteoblasten anreichern und es schließlich zur Knochenneubildung kommt 
[71].  
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Biodegradierbare Werkstoffe sind eine besondere Klasse der bioaktiven Werkstoffe. Wie 
bereits in Kapitel 2.2.2 erwähnt, müssen diese Werkstoffe das Knochenwachstum fördern 
und werden dabei kontinuierlich im Körper abgebaut. Es gibt sowohl Metalle, als auch 
Keramiken und Gläser, sowie Polymere, die biodegradierbar sind. Bei den Metallen sind 
hautsächlich Magnesium und Eisen mit ihren Legierungen als biodegradierbar einzustufen 
[14, 186]. Der Abbau passiert über einen Korrosionsprozess, der für eine Auflösung des 
Metalls sorgt [14]. Bei Magnesium geschieht dies unter Bildung von Magnesiumhydroxid und 
Wasserstoffgas [186]. Reines Magnesium korrodiert jedoch in der Regel zu schnell, was für 
eine hohe Wasserstoffgasbildung sorgt, wodurch es zu Nekrosen im angrenzenden Gewebe 
kommen kann [153]. Bei den Polymeren werden häufig die bereits in Kapitel 2.2.2 
erwähnten Polylactide als degradierbare Implantate verwendet. Daneben gibt es noch eine 
Reihe weitere Polymere, wie z. B. Polycaprolactam, Polyglycolide oder Polyvinylalkohole, die 
ebenfalls als degradierbare Werkstoffe in der Medizin Anwendung finden [116]. Polymere 
weisen eine geringere Festigkeit als Keramiken auf, bieten jedoch eine größere mechanische 
Nachgiebigkeit (kleine E-Moduli). Ihr Abbau kann aufgrund von Übersäuerung und 
Partikelanreicherungen im angrenzenden Gewebe problematisch sein [21, 152]. Darüber 
hinaus kann es durch Kristallisationen zur Versprödung des Polymers kommen [105]. Bei den 
Keramiken sind Calciumphosphate aufgrund ihrer Ähnlichkeit zur mineralischen Phase des 
natürlichen Knochens die am stärksten untersuchte Werkstoffklasse. Da die Calcium-
phosphate den Basiswerkstoff der hier vorliegenden Arbeit bilden, wird in einem eigenen 
Kapitel gesondert auf sie eingegangen. Neben den Calciumphosphaten besitzen aber auch 
andere Keramiken, wie Calciumsilikate und Calciumcarbonate degradierbare Eigenschaften 
[89, 181]. 
Da die Anforderungen an ein degradierbares Implantat sehr hoch sind, können diese zumeist 
nicht von einem einzigen Werkstoff erfüllt werden, weshalb die Forschung verstärkt in 
Richtung Verbundwerkstoffe tendiert. Verbundwerkstoffe bieten die Möglichkeit, 
verschiedene Materialeigenschaften gezielt zu kombinieren, um ein Implantat optimaler an 
die Anforderungen der jeweiligen medizinischen Applikation anzupassen. Natürlicher 
Knochen ist ebenfalls ein Verbundwerkstoff, der durch die Kombination aus mineralischer 
und organischer Phase z. B. hohe Festigkeitswerte erzielen kann, die von den einzelnen 
Komponenten nie so erzielt werden könnten [58]. Die synthetische Nachahmung dieses 
Verbundwerkstoffes für den Knochenersatz ist daher ein häufig verfolgtes Forschungsziel. 
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Zumeist werden hierfür ähnlich der Knochenzusammensetzung Calciumphosphate mit 
Kollagen kombiniert und in eine Polymermatrix (z. B. Polylactid) eingebettet [99]. 
Verbundwerkstoffe bieten aber auch Möglichkeiten, den Herstellungsprozess zu optimieren, 
wie es auch in der hier vorliegenden Arbeit durchgeführt wurde. Verbundwerkstoffe sind 
somit ein wichtiges Instrument der Werkstoffentwicklung. Im Folgekapitel wird daher auf 
Calciumphosphate (die den Grundwerkstoff dieser Arbeit bilden) und auf ihre 
Modifikationen und Verbundwerkstoffe, wie sie momentan in der medizinischen 
Implantatforschung entwickelt werden, eingegangen. 
 
 
2.3 Calciumphosphatbasierte Knochenersatzwerkstoffe 
Das nachfolgende Kapitel befasst sich mit den unterschiedlichen Phasen und Eigenschaften 
von Calciumphosphaten und deren Verwendung als Knochenersatzwerkstoffe. Dabei wird in 
einem eigenen Unterkapitel auf die gezielte Substitution bestimmter Elemente von 
Calciumphosphaten und deren Bedeutung für die Medizin eingegangen. In einem 
abschließenden Unterkapitel wird dann noch die Verwendung von Calciumphosphaten als 
Bestandteil von Kompositwerkstoffen im Hinblick auf den Knochenersatz beschrieben. 
 
2.3.1 Calciumphosphate und ihre Eigenschaften 
Calciumphosphate werden häufig zur Füllung von Knochendefekten eingesetzt, da sie der 
mineralischen Phase des natürlichen Hartgewebes ähnlich sind und sie vom Körper je nach 
Phasenzusammensetzung gut degradiert werden [12]. Calciumphosphate sind in der Regel 
Orthophosphate, das heißt, sie beinhalten eine oder mehrere Phosphatgruppen ((PO4)
-3) 
[47]. Eine der wenigen Ausnahmen, die ebenfalls in der Knochenersatzforschung von 
Bedeutung ist, ist Calciumpyrophosphat (Ca2O7P2), eine Calciumphosphat-Phase die anstelle 
der Phosphatgruppe eine Pyrophosphatgruppe ((P2O7)
-4) enthält [12, 93]. Die übrigen 
Calciumphosphate haben, wie bereits erwähnt, eine oder mehrere Phosphatgruppen und 
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lassen sich am einfachsten nach ihrem Calcium- zu Phosphor-Verhältnis ordnen. Tabelle 1 
listet die wichtigsten Calciumphosphate nach diesem Prinzip auf.  
 
Tabelle 1: Liste der wichtigsten Calciumphosphate geordnet nach ihrem Calcium- zu 
Phosphor-Verhältnis [46, 112, 119, 168].  
Name Formel Ca / P 
Monocalciumphosphat Monohydrat Ca(H2PO4)2·H2O 0,5 
Monocalciumphosphat Anhydrat Ca(H2PO4)2 0,5 
Dicalciumphosphat Dihydrat CaHPO4·2H2O 1,0 
Dicalciumphosphat Anhydrat CaHPO4 1,0 
Calciumpyrophosphat Ca2O7P2 1,0 
Octacalciumphosphat Ca8(HPO4)2(PO4)4·5H2O 1,33 
Tricalciumphosphat Ca3(PO4)2 1,5 
Hydroxylapatit Ca5OH(PO4)3 1,67 
Tetracalciumphosphat Ca4(PO4)2O 2,0 
 
Neben diesen in der Tabelle benannten Phasen gibt es noch amorphe und nicht-
stöchiometrische Calciumphosphate, die kein festes Calcium- zu Phosphor-Verhältnis 
aufweisen. Calciumdefizitärer Hydroxylapatit (Ca10-x(HPO4)x(PO4)6-x(OH)2-x) weist z. B. ein 
Calcium- zu Phosphor-Verhältnis von 1,5 bis 1,67 auf, während das von amorphem 
Calciumphosphat (CaxHy(PO4)z·nH2O, n = 3 - 4.5) sogar zwischen 1,2 und 2,2 variieren kann 
[12, 46]. Diese nicht-stöchiometrischen Calciumphosphate entstehen in der Regel durch 
Fällungsprozesse und werden dabei stark durch den während des Fällungsprozesses 
vorherrschenden pH-Wertes und der Ionenkonzentration bestimmt [106]. Welche 
Calciumphosphatphase sich bildet, hängt in erster Linie von der pH-abhängigen Löslichkeit 
der verschiedenen Phasen ab. Bei pH-Werten unterhalb von 4,5 hat Dicalciumphosphat 
Anhydrat die geringste Löslichkeit und fällt aus einer entsprechenden Ionenlösung aus [17]. 
Bei höheren pH-Werten bildet sich (calciumarmer) Hydroxylapatit, da er in diesem pH-
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Bereich eine noch geringere Löslichkeit aufweist als Dicalciumphosphat Anhydrat [17]. 
Neben diesen beiden Phasen lassen sich auch Monocalciumphosphat Monohydrat und 
Octacalciumphosphat über Fällungsreaktionen synthetisieren. Hierfür sind allerdings genau 
eingestellte Ionenkonzentrationen von Nöten, die die speziellen Calcium- zu Phosphor-
Verhältnisse von 0,5 bzw. 1,33 wiederspiegeln [57].  
Nicht alle Calciumphosphate lassen sich über eine Fällungsreaktion synthetisieren. 
Tricalciumphosphat und Tetracalciumphosphat sind zum Beispiel reine Hochtemperatur-
phasen [12]. Diese Phasen lassen sich also nur mittels einer Wärmebehandlung bei 
mehreren hundert Grad Celsius erzeugen. Tricalciumphosphat braucht Temperaturen von 
mindestens 650 C°, während Tetracalciumphosphat sich erst bei über 1300 C° bildet und 
dann durch rapides Abkühlen eingefroren werden muss [12, 117]. Tetracalciumphosphat 
reagiert in Wasser zu Hydroxylapatit und findet daher häufig Verwendung als 
Hauptbestanteil von Knochenzementen [117]. Tricalciumphosphat hingegen hat mehrere 
temperaturabhängige Phasen. Eine Tieftemperaturphase (β-Phase), die bis zu einer 
Temperatur von 1125 °C stabil ist und zwei Hochtemperaturphasen (α- und α‘-Phase), die 
sich bei Temperaturen von über 1125 C° (α) bzw. von über 1430 C° (α‘) bilden [54, 136]. Die 
α-Phase lässt sich wie das Tetracalciumphosphat über einen rapiden Abkühlungsprozess 
auch bei Raumtemperatur stabilisieren. Es bildet in Verbindung mit Wasser einen 
calciumarmen Hydroxylapatit und wird daher ebenfalls in calciumphosphatbasierten 
Knochenzementen eingesetzt [165]. Auch stöchiometrischer Hydroxylapaptit zählt zu den 
Calciumphosphaten, die mittels Hochtemperatursynthese hergestellt werden, da in der 
Regel bei einer Fällungsreaktion nur ein calciumarmer Hydroxylapatit entsteht [12]. Weitere 
Calciumphosphate, die eine Wärmebehandlung benötigen, sind Monocalciumphosphat 
Anhydrat und Calciumpyro-phosphat [12].  
Die Festigkeiten von Calciumphosphaten sind deutlich geringer als die von anderen 
Keramiken, wie Aluminiumoxid oder Zirkonoxid, die ebenfalls in der Medizin eingesetzt 
werden. Die Biegefestigkeiten der beiden am häufigsten eingesetzten Calciumphosphate 
liegen bei 115-120 MPa (dicht gesinterter Hydroxylapatit) bzw. bei 119-138 MPa (dicht 
gesintertes β-Tricalciumphosphat), wohingegen dichtes Alumiumoxid Festigkeiten zwischen 
500 MPa und 750 MPa und Zirkonoxid zwischen 800 MPa und 1200 MPa aufweisen können 
[4, 8, 114, 128, 141]. Diese Werte sind, wie bei Keramiken typisch, stark abhängig von der 
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Mikrostruktur und Herstellungsweise der getesteten Bauteile. Calciumphosphate werden 
daher in der Regel nicht in lasttragenden Bereichen (z. B. als Hüftgelenkskugel) eingesetzt. 
Ihre Stärke liegt in den bioaktiven, bzw. biodegradierbaren Eigenschaften, auf welche im 
folgenden Kapitel genauer eingegangen wird. 
 
2.3.2 Verwendung calciumphosphatbasierter Werkstoffe als Knochenersatz 
Wie bereits im vorangegangenen Kapitel erwähnt, besitzen Calciumphosphate sehr gute 
bioaktive Eigenschaften, da sie der mineralischen Phase des natürlichen Knochens ähnlich 
sind. Aufgrund seiner Biodegradierbarkeit wurde β-tricalciumphosphat schon sehr früh als 
synthetisches Knochenersatzmaterial untersucht und verwendet [111]. Die Abbau-
geschwindigkeit der Reinphase ist jedoch höher als die Neubildung von natürlichem 
Knochengewebe, weshalb häufig über eine Beimischung mit Hydroxylapatit das 
Abbauverhalten beeinflusst wird [149]. Reiner Hydroxylapatit wird vom Körper nicht aktiv 
abgebaut, sondern verwächst mit dem angrenzenden Knochengewebe [179]. Er zeigt 
hervorragende osteokonductive Eigenschaften und kann als Wirkdepot für Medikamente 
eingesetzt werden [179]. Wichtig bei der Verwendung von Calciumphosphaten in Scaffold-
Form ist die Porosität. Wie bereits in Kapitel 2.2.2 erwähnt wurde, sind Porengrößen 
zwischen 150 – 260 µm förderlich für das Wachstum von neuem Knochengewebe, während 
Poren mit Größen von über 510 µm eine schnellere Degradation des Implantates 
verursachen [170]. Die geringen Festigkeiten und die notwendigen Porositäten von 
Calciumphosphatimplantaten machen einen Einsatz in lasttragenden Bereichen kompliziert. 
Eine Möglichkeit ist die strukturelle Anpassung an den natürlichen Knochen, die sowohl die 
kompakte Außenhülle der Kortikalis, als auch die poröse Struktur der Spongiosa simuliert 
[100]. Wird von dieser Möglichkeit kein Gebrauch gemacht, muss entweder über einen 
Fixateur die Hauptlast aufgefangen werden, oder der Einsatz muss in einem nicht-
lasttragenden Bereich (z. B. Schädelkalotte) stattfinden. 
Neben β-Tricalciumphosphat und Hydroxylapatit werden auch andere Calciumphosphate für 
den Knochenersatz verwendet. Besonders Tetracalciumphosphat und α-Tricalciumphosphat 
eignen sich aufgrund ihrer Phasenumwandlungen zu Hydroxylapatit in wässrigen Medien als 
Knochenzemente [117, 165]. Sie können so in Pastenform angemischt und leicht in kleinere 
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Knochendefekte und Kavitäten appliziert werden, wo sie aushärten und mit dem 
umliegenden Knochengewebe verwachsen. Die Festigkeitswerte von calciumphosphat-
basierten Knochenzementen liegen im einstelligen MPa-Bereich und sind damit deutlich 
geringer als die Festigkeiten von gesinterten Calciumphosphaten. Sie können jedoch durch 
den bei tiefen Temperaturen stattfindenden Aushärtungsprozess direkt mit Wirkstoffen 
vermischt werden, was ein kontinuierliches Drug-Release ermöglicht [16]. Dies bedeutet, 
dass Medikamente oder Proteine in den Zement eingemischt werden können, welche 
während des Degradationsprozesses kontinuierlich abgegeben werden und so eine lang 
anhaltende Wirkung erzielen können. 
Reine Calciumphosphate besitzen zwar gute bioaktive Eigenschaften. Diese reichen 
allerdings aufgrund der bereits erwähnten Defizite, wie geringe Festigkeiten oder zu schnelle 
bzw. unvollständige Resorption für viele medizinische Applikationen nicht aus. Deswegen 
konzentriert sich die Forschung verstärkt auf die gezielte Substitution einzelner Elemente 
von Calciumphosphaten und die Kombination mit anderen Materialien zu applikations-
spezifischen Verbundwerkstoffen. Auf diese beiden Forschungsfelder soll in den 
nachfolgenden Unterkapiteln genauer eingegangen werden. 
 
2.3.3 Substituierte Calciumphosphate 
Bestimmte Elemente in Calciumphosphaten werden häufig gezielt Substituiert, um ihre 
Eigenschaften zu verändern. Schon geringe Substitutionsmengen können erheblichen 
Einfluss auf die physikalischen Eigenschaften haben. So erhöht z. B. die Substitution von 
Calcium durch Magnesium die Phasenübergangstemperatur von β- nach α-Tricalcium-
phosphat von 1125 °C auf bis zu 1500 °C [54]. Substitutionen können aber auch gezielt für 
medizinische Zwecke eingesetzt werden. Dabei findet entweder eine Substitution von 
Calciumionen (Ca2+), oder eine Substitution der Phosphatgruppe ((PO4)
3-) statt. Wenn ein 
Calciumphosphat auch OH--Gruppen besitzt, können diese auch durch einwertige Anionen 
substituiert werden. Dies ist z. B. beim Zahnschmelz der Fall, bei dem die OH--Gruppe des 
Hydroxylapatits durch Fluor ersetzt ist [66]. 
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Eine typische Substitution der Phosphatgruppe ist die durch (SiO4)
4-, welche die Bildung von 
Hydroxylapatit an der Implantatoberfläche fördern soll [129]. Hierfür ist die Freisetzung des 
Siliziums während des Resorptionsprozesses von entscheidender Bedeutung [13]. Die 
Degradierbarkeit von (SiO4)
4- substituiertem Hydroxylapatit steigt zwar geringfügig, jedoch 
ist die Substitution von Tricalciumphosphaten mit (SiO4)
4- aufgrund der besseren 
Degradierbarkeit effektiver [13, 129]. Eine ebenfalls häufige Substitution der 
Phosphatgruppe geschieht über Carbonat (CO3)
2-. Carbonat ist ein natürlicher Bestandteil in 
der Mineralphase des Knochens. Dadurch ist es in vielen calciumphosphatbasierten 
Implantatwerkstoffen, die aus biologischen Gewebe gewonnen werden, automatisch 
enthalten [160]. Es sorgt für eine verbesserte Osseointegration und kann, eingesetzt in 
Knochenzemente, die Aushärtezeiten beeinflussen [83]. 
Die Substitution der Calciumatome geschieht entweder über Elemente der gleichen 
Hauptgruppe (z. B. Beryllium, Magnesium, Strontium oder Barium), oder über Elemente der 
ersten Hauptgruppe (z. B. Lithium, Natrium, Kalium oder Rubidium). Während es bei der 
Substitution mit Elementen der gleichen Hauptgruppe zu einem direkten Austausch kommt, 
müssen sich bei der Substitution mit Elementen aus der ersten Hauptgruppe aufgrund der 
unterschiedlichen Ionenladung immer ein Calciumion und ein Alkalimetallion eine 
Phosphatgruppe teilen (z. B. NaCaPO4) [78, 132].  
Nicht alle Elemente sind für medizinische Applikationen sinnvoll. So sind Beryllium und 
Barium toxisch und finden nur in Sonderformen (z. B. Bariumsulfat als Kontrastmittel zur 
Steigerung der Röntgenopazität) Verwendung in der Medizin [88]. Die Elemente, deren 
Wirkung im Bereich des Knochenersatzes von größerer Bedeutung ist, sind Natrium, Kalium, 
Magnesium, sowie Strontium. Die Substitution mit Natrium in einen calciumphosphat-
basierten Knochenzement steigert die Osteokonduktivität des Implantates, während die 
Einbringung von Kalium die Aushärtezeiten verkürzt, sowie die Festigkeit des Zementes 
steigert [77, 162]. Magnesium steigert die Phasenumwandlungstemperatur von Tricalcium-
phosphat und kann somit zur Steigerung der Sintertemperatur verwendet werden [54]. 
Medizinisch gesehen ist Magnesium fester Bestandteil des natürlichen mineralischen 
Hartgewebes und kann die Proliferation von Osteoblasten fördern [44, 159]. 
Strontium zeigt hinsichtlich der Knochenresorption und der Neubildung von Hartgewebe 
vielversprechende Wirkungen. Wie bereits in Kapitel 2.1.3 beschrieben, kann Strontium 
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Osteoklasten am Resorptionsprozess hindern, indem es die Anhaftung der Zellen über den 
Aktinring stört [19]. Des Weiteren werden Osteoblasten dazu angeregt, Kollagen zu bilden 
und die Extrazellulärmatrix zu mineralisieren [182]. Diese Wirkungen, die momentan über 
orale Medikamente (Strontiumrenalate) erreicht werden, sollen auch direkt im Knochen-
ersatz zum Einsatz kommen. Eine aktuelle Untersuchung zeigt, dass direkte Sr-Substitutionen 
in Hydroxylapatit-beschichteten Titansubstraten eine erhöhte Proliferation, sowie eine 
verstärkte Alkalische Phosphatase Expression von Osteoblasten-ähnlichen Zellen (MG-63 
Zellen) bewirken konnten [183]. Diese war jedoch stark von der Geschwindigkeit der Abgabe 
des Strontiums abhängig [183]. Andere Studien nutzen Strontiumcarbonat oder 
Strontiumchlorid als Zusatz in Calciumphosphat-basierten Knochenzementen, um eine 
solche erhöhte Strontiumabgabe zu erzeugen [121, 147]. Die direkte Auswirkung von 
substituiertem Strontium, welches durch einen Resorptionsprozess freigesetzt wird, wurde 
bisher jedoch noch nicht untersucht. Die hier vorliegende Arbeit trägt, durch die atomare 
Einbindung von Strontium in unterschiedliche degradierbare Calciumphosphate, eine 
grundlegende Vorarbeit zur Untersuchung dieser Auswirkungen bei.  
 
2.3.4 Calciumphosphate als Verbundwerkstoffe 
Verbundwerkstoffe sind für medizinische Applikationen von großer Bedeutung, da die 
besten Eigenschaften der Einzelwerkstoffe kombiniert werden können. Natürliches 
Knochengewebe ist ebenfalls ein Verbundwerkstoff, der durch seinen Aufbau und die 
Kombination von mineralischen Hydroxylapatitplättchen und organischer Kollagenmatrix, 
eine hohe Festigkeit bei gleichzeitig geringem E-Modul erreicht [26, 58]. Knochenersatz-
werkstoffe versuchen häufig, diese Kombination nachzuahmen, indem Calciumphosphat-
partikel in eine Kollagenmatrix eingebettet werden, wodurch sich die mechanischen und 
biologischen Eigenschaften verbessern lassen [35]. Entscheidend für die Eigenschafts-
optimierung sind zum einen die Anteilsverhältnisse der einzelnen Komponenten, sowie die 
Verbindung zwischen ihnen. So können z. B. Aminosäuren als Brückenbildner zwischen der 
organischen und der mineralischen Phase eingesetzt werden, um die Verbindung der zwei 
Komponenten zueinander zu verstärken [92].  
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Neben der Verbindung mit Kollagen werden Calciumphosphate auch mit vielfältigen anderen 
Materialien kombiniert. So bewirkt z. B. die Verbindung von Calciumphosphaten mit 
Polylactiden eine erhöhte Degradationsrate bei einer gleichzeitigen Pufferung des pH-
Wertes bei ca. pH-4,3 anstelle von pH-3, wie es beim Abbau von reinem Polylacitd der Fall ist 
[53]. Eine Steigerung der bioaktiven Eigenschaften bezüglich Stammzelldifferenzierung in 
Richtung Osteoblasten kann über eine Kombination mit bioaktiven Gläsern erfolgen [68]. 
Werden alle drei Komponenten in einem Scaffold eingesetzt, kann überdies die Festigkeit 
auf Werte ähnlich zu der von spongiösem Knochen (7,7 MPa Druckfestigkeit) erhöht werden 
[113].  
Die bioaktiven Eigenschaften von Calciumphosphaten machen sie auch attraktiv als 
Beschichtungsmaterial von Dauerimplantaten, um die Verwachsung mit dem angrenzenden 
Gewebe zu verbessern und dadurch den Halt des Implantates zu optimieren. Hüftschäfte aus 
Titan können über verschiedene Methoden, wie Plasmasprühen oder chemische 
Abscheidung, mit Hydroxylapatit beschichtet werden, wodurch eine stärkere Verwachsung 
mit dem Knochen entsteht und eine Prothesenlockerung unterdrückt werden kann [67, 120]. 
Calciumphosphat-Beschichtungen können aber auch bei degradierbaren Implantaten zur 
Steuerung dieser eingesetzt werden. So wandeln sich z. B. Calciumhydrogenphosphat-
Beschichtungen auf degradierbarem Magnesium in vivo zu Hydroxylapatit um und 
verlangsamen so die Resorption und unterstützen die Bildung von neuem Knochengewebe 
[154, 180]. 
Ein weiteres wichtiges Einsatzgebiet von Calciumphosphaten ist die Verwendung als 
Knochenzement, der in Form von Pasten in den Knochendefekt appliziert wird. Die 
Applikation findet häufig über Spritzenwerkzeuge statt, weshalb die Zementpaste leicht 
extrudierbar sein muss. Reine Calciumphosphat-Suspensionen, die nur aus Calcium-
phosphat-Partikeln und Wasser bestehen, lassen sich jedoch nicht gut injizieren, da durch 
den Druck in der Spritze zuerst das Wasser herausgepresst wird und es zu einer 
inhomogenen Extrusion kommt [15]. Um die Extrusion zu verbessern werden ergänzende 
Materialien eingesetzt, die die Viskosität der Paste erhöhen und ein Herauspressen der 
flüssigen Phase verhindern [64]. Calciumphosphatbasierte Knochenzemente sind daher in 
der Regel Verbundwerkstoffe, die neben der mineralischen Calciumphosphatphase auch 
polymere Anteile beinhalten [15]. Der Polymeranteil dient dabei der besseren Verarbeit-
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barkeit während der klinischen Operation, was neben der Optimierung der biologischen 
Eigenschaften ein wichtiger Punkt in der Medizinproduktentwicklung ist [97].  
Wie am Beispiel der calciumphosphatbasierten Knochenzemente deutlich wird, ist die 
Handhabbarkeit im Operationssaal ein wichtiger Aspekt, der bei der Biowerkstoffforschung 
berücksichtigt werden muss. Ebenso wichtig ist die Verarbeitbarkeit im Vorfeld der 
Operation, wenn z. B. ein individuell an den Patienten angepasstes Implantat hergestellt 
werden muss. Generative Fertigungsverfahren bieten sich für die Produktion solcher 
maßgeschneiderter Implantate an, da sie besonders geeignet für die Herstellung 
individueller Bauteile in kleinen Stückzahlen sind. Auch hier werden häufig Verbund-
werkstoffe eingesetzt, um den komplexen Anforderungen der unterschiedlichen generativen 
Fertigungsverfahren gerecht zu werden. Im Folgekapitel wird auf drei dieser Verfahren, die 
in dieser Arbeit Verwendung fanden, genauer eingegangen. 
 
 
2.4 Generative Fertigungsverfahren für medizinische 
Anwendungen 
Im folgenden Kapitel werden die Grundprinzipien der generativen Fertigungsverfahren 
erläutert. Hierbei wird im speziellen auf das Pulverbett-basierte 3D-Drucken, das Dispense 
Plotting und das 3D-Wachsdrucken eingegangen. Dabei wird ein besonderer Aspekt auf die 
Verwendung dieser 3D-Verfahren für medizinische Anwendungen gelegt. 
 
2.4.1 Grundsätzliche Prinzipien der generativen Fertigung 
Bei generativen Fertigungsverfahren werden Bauteile durch Auf- oder Aneinanderfügen von 
Volumenelementen automatisiert hergestellt [62]. Die dreidimensionalen Objekte werden 
dabei anhand von vorgefertigten, virtuellen 3D-Modellen generiert [178]. Wie der Name 
schon sagt, werden die Objekte generativ, also aufbauend und nicht abtragend, wie es z. B. 
beim Fräsen der Fall ist, angefertigt. Der Aufbau erfolgt dabei in Lagen, die aufeinander 
geschichtet werden und so das 3D-Objekt bilden [62]. Hierfür muss zuerst das virtuelle 3D-
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Modell in Lagen mit vorher festgelegten Schichthöhen unterteilt werden [27]. Diese Lagen 
bilden dann die Grundlage für den schichtweisen Aufbau im generativen 3D-Verfahren. Als 
Grundwerkstoffe werden zumeist Pulver, Suspensionen oder Flüssigkeiten verwendet. 
Ausnahmen bilden hierzu Verfahren wie das Laminated Object Manufacturing (LOM), bei 
dem der Grundwerkstoff in Folien oder Platten vorliegt, die zuerst in Form geschnitten und 
dann übereinander gestapelt werden [178]. Ansonsten geschieht die Abbildung der 
einzelnen Lagen des 3D-Modelles entweder über die Ausbreitung des Grundwerkstoffs in 
einer homogenen Lage auf einer Bauplattform mit anschließend gezielter Aushärtung an den 
durch das virtuelle Modell vorgegebenen Stellen, oder der Grundwerkstoff wird gezielt an 
den vorgegebenen Stellen appliziert (z. B. über eine Düse) und härtet dann vor Ort aus [178].  
Anhand des Prozesses, wie die Grundwerkstoffe appliziert und gehärtet werden, werden die 
generativen Fertigungsverfahren nach dem ASTM International Committee F42 on Additive 
Manufacturing Technologies in sieben verschiedene Klassen eingeteilt [167]. Diese Klassen 
sind: photopolymer vat (ein flüssiges Fotopolymer wird mittels Licht selektiv gehärtet), 
material extrusion (Material wird selektiv durch eine Düse oder Extruder dispensiert), 
powder bed fusion (thermische Energie verbindet selektiv Regionen eines Pulverbettes), 
directed energy deposition (fokussierte, thermische Energie schmelzt ein Material nach 
seiner Auftragung), sheet lamination (Folien werden miteinander verbunden und in jeder 
Lage selektiv geschnitten), material jetting (Tropfen des Aufbaumaterials werden Lage für 
Lage selektiv appliziert) und binder jetting (Eine Binderflüssigkeit wird selektiv appliziert um 
ein Pulvermaterial zu verbinden) [167]. Diese Klassen geben somit die grundsätzlichen 
Prinzipien der generativen Fertigungsverfahren wieder. 
Eine andere Möglichkeit der Einteilung ist nach der Anwendung, für die das generierte 
Bauteil hergestellt wird. Hierbei teilen sich die Verfahren in die Kategorien Rapid 
Prototyping, Rapid Tooling und Rapid Manufacturing ein [62]. Beim Rapid Prototyping 
werden die Bauteile als Konzeptmodelle oder Prototypen hergestellt. Sie sind in erster Linie 
Objekte, die die Idee bzw. das Konzept eines Produktes veranschaulichen sollen und müssen 
daher nicht aus dem gleichen Material wie das spätere Serienprodukt sein [127]. Rapid 
Tooling stellt nicht das Bauteil selbst her, sondern Hilfsmittel, die für die Herstellung des 
eigentlichen Serienproduktes notwendig sind. Bei den Hilfsmitteln kann es sich sowohl um 
Werkzeuge, die für die direkte Bearbeitung der späteren Produkte benötigt werden, als auch 
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um Gießformen oder Gießkerne handeln [140]. Das Rapid Manufacturing umfasst die direkte 
Herstellung von Produkten. Die im Verfahren eingesetzten Werkstoffe müssen daher auch 
dieselben sein, aus denen das spätere Endprodukt bestehen soll [56].  
 
Für medizinische Anwendungen sind alle drei Kategorien (Rapid Prototyping, Rapid Tooling 
und Rapid Manufacturing) von Interesse. Das Rapid Prototyping kann für die 
Operationsplanung genutzt werden. Hierfür werden CT-Daten von Knochendeformationen 
oder anderen Krankheitsbildern verwendet, um anatomische Modelle herzustellen, anhand 
derer die Chirurgen verbesserte Diagnosen sowie die Operationsplanung (wie Schnittführung 
und Implantateinpassung) durchführen können [137, 143]. Rapid Manufacturing und Rapid 
Tooling eignen sich zur Generierung von maßgefertigten Implantaten, die individuell an den 
Patienten angepasst wurden. Auch hier werden wieder CT- oder MRT-Daten der 
entsprechenden Defektstelle verwendet. Die Anpassung an den Defekt erfolgt dann, wenn 
möglich, über gespiegelte Daten der dem Defekt gegenüberliegenden Gesunden Körperseite 
[63].  
Die Herstellung von Implantaten mittels generativer Fertigungsverfahren eröffnet über die 
patientenindividuelle Maßanfertigung hinaus die Möglichkeit, eine Porenstrukturierung zu 
integrieren, die die Resorption oder Verwachsung des Implantates mit dem umliegenden 
Gewebe begünstigt [101]. Ebenso können Möglichkeiten zur Funktionalisierung des 
Implantates mit Medikamente oder Wachstumsfaktoren durch das Fertigungsverfahren 
geschaffen werden [107]. Wie die Porenstruktur, bzw. die Medikamente in das Implantat 
eingebracht werden, ist maßgeblich vom verwendeten generativen Fertigungsverfahren 
abhängig. In den folgenden Kapiteln werden drei dieser Verfahren, die auch in dieser Arbeit 
genutzt wurden, hinsichtlich ihrer Anforderungen und Limitierungen detailliert dargestellt.  
 
2.4.2 Pulverbett-basiertes 3D-Drucken 
Das Pulverbett-basierte 3D-Drucken (3D-P) benutzt ein Pulvermaterial als Grundsubstanz, 
welches in dünnen Lagen auf einer Bauplattform aufgetragen wird [96]. Jede Lage wird 
selektiv an den durch das virtuelle Modell vorgegebenen Stellen mit einer Binderflüssigkeit 
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benetzt und härtet dadurch aus. Die Applikation des Binders erfolgt in der Regel über ein 
Düsensystem, das über dem Pulverbett verfahrbar ist. Durch das abwechselnde Auftragen 
der Pulverschichten und Benetzten dieser mit Binderflüssigkeit entsteht nach und nach das 
Bauteil im Pulverbett. Dabei stützt das lose Pulver die ausgehärteten Bereiche, wodurch 
Überhänge problemlos gedruckt werden können [96]. Nach dem Druck muss das Bauteil aus 
dem Pulverbett entnommen werden und von überschüssigen Pulverresten befreit werden 
[24]. Dadurch bedingt weist das Verfahren auch Limitierungen auf, da das Pulver häufig nur 
schlecht aus kleinen Kanälen und Öffnungen entfernt werden kann. Wichtige Kriterien 
hierfür sind die Größe und die Fließfähigkeit des Pulvers. Letztere ist auch für einen 
homogenen Schichtauftrag von entscheidender Bedeutung [24, 33]. Ein weiterer Nachteil 
dieses Verfahrens ist die geringe Grünfestigkeit der gedruckten Bauteile, was in der Regel 
eine Nachbehandlung nötig macht [123]. Die Nachbehandlung kann mittels Infiltration oder 
über eine Wärmebehandlung erfolgen [85]. Die Infiltration kann mit dem gleichen Binder 
erfolgen, der auch während des Druckes verwendet wurde, oder über einen Klebstoff, der 
aushärtet und so für eine Verstärkung des Bauteils sorgt [61, 85]. Die Wärmebehandlungen 
sind in der Regel Sintervorgänge, die für eine Steigerung der Dichte und eine höhere 
Festigkeit des Bauteils sorgen [33]. 
Calciumphosphate wurden bereits in verschiedenen Studien als Einsatzmaterial im 
Pulverbett-basierten 3-Drucken verwendet. Die Calciumphosphate werden dabei als Pulver-
material verwendet, welches mit unterschiedlichen Bindern ausgehärtet werden kann. Eine 
Bindervariante ist die Verwendung von Polymeren, die an den bedruckten Stellen vernetzen 
und so für eine Verhärtung sorgen [150]. Eine zweite Variante nutzt die Reaktions-
eigenschaften von Calciumphosphaten, die auch in Knochenzementen eingesetzt werden. 
Hierbei wird eine Reaktionsflüssigkeit, wie z. B. Wasser, Phosphorsäure oder Zitronensäure, 
eingedruckt, die mit dem Calciumphosphatpulver reagiert und so für die Aushärtung sorgt 
[171]. Da die Grünfestigkeit der gedruckten Bauteile deutlich unter 10 MPa (Druckfestigkeit) 
liegt, wird auch hier häufig mit Infiltrationen oder thermischen Nachbehandlungen 
gearbeitet [171]. Durch diese Nachbehandlungen können Druckfestigkeitswerte von über 50 
MPa erreicht werden [85]. Dennoch sind die Festigkeitswerte insgesamt nicht hoch genug, 
um Implantate für den lasttragenden Bereich zu generieren, weshalb der Fokus bei der 
Anwendung dieses Druckverfahrens auf der Füllung von cranialen oder maxillofacialen 
Defekten liegt [87]. 
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2.4.3 Dispense Plotting 
Dispense Plotting ist ein Extrusionverfahren, bei dem eine pastöse Masse durch eine Düse zu 
einem dünnen Materialstrang gepresst wird [40]. Durch Verfahren der Düse über einer 
Bauplattform während der Extrusion kann der Materialstrang gezielt abgelegt werden. Das 
Ablegen kann mäanderförmig oder in einzelnen getrennten Stegen erfolgen, wodurch eine 
vorgegebene Fläche ausgefüllt werden kann. Das Stapeln von mehreren dieser Flächen 
übereinander erzeugt dann ein dreidimensionales Bauteil [40]. Je nachdem, mit welchen 
Abständen und in welchen Winkeln die einzelnen extrudierten Stege zueinander abgelegt 
werden, können Porenkanäle mit unterschiedlichen Größen und Geometrien erzeugt 
werden [173]. Die extrudierten Materialstränge müssen eine Grundfestigkeit aufweisen, 
damit sie das Gewicht der darüber liegenden Stränge halten können, ohne zu verformen. 
Ebenso darf es nicht zu einem Durchhängen kommen, wenn ein Strang quer über mehrere 
andere Stränge, die einen größeren Abstand zueinander haben, abgelegt wird [40]. 
Andererseits muss es an den Kontaktstellen zu einem Verbund zwischen den sich 
überkreuzenden Materialstegen kommen, weshalb eine zu trockene Masse nicht verwendet 
werden kann [42]. Diese Bedingungen stellen neben der homogenen Extrudierbarkeit und 
der Aushärtbarkeit des Werkstoffes die Hauptanforderungen bei dessen Entwicklung dar. Ein 
weiteres Problem des Verfahrens ist, dass sich Überhänge nicht ohne Stützmaterial erzeugen 
lassen [62]. Das Stützmaterial kann zwar auch dafür eingesetzt werden, ein Durchhängen der 
Materialstränge zu verhindern, aber es muss sich nach dem Aufbauprozess wieder von dem 
Grundmaterial trennen lassen, was eine weitere Herausforderung an die Werkstoff-
entwicklung darstellt [108]. Viele hergestellte Gerüststrukturen benötigen allerdings kein 
Stützmaterial, da sie aufgrund ihres symmetrischen Aufbaus keine größeren Überhänge 
aufweisen. 
Ein medizinisches Forschungsgebiet für das Dispense Plotting ist die Extrusion von Zellen, die 
in einer Gelmatrix eingebettet sind [84]. Die Gele lassen sich mit relativ geringen Drücken 
extrudieren und bilden so das Gerüst für die Zellen, die durch Proliferation und 
Differenzierung zu künstlichen Organen zusammenwachsen sollen [48]. Calciumphosphat-
suspensionen hingegen lassen sich, wie bereits in Kapitel 2.3.4. beschrieben, nicht ohne 
Zusätze homogen extrudieren [15]. Bisherige Untersuchungen zur Herstellung von 
calciumphosphatbasierten Scaffolds mittels Dispense Plotting verwendeten daher Zusätze, 
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die bei einem anschließenden Sinterprozess ausgebrannt wurden [42]. Ein ähnlicher Prozess, 
der die Extrusion von calciumphosphathaltigen Materialsträngen erlaubt ist das Fused 
Deposition Modelling, das nach dem gleichen Prinzip wie das Dispense Plotting funktioniert, 
jedoch mit dem Unterschied, dass das Grundmaterial für die Extrusion eingeschmolzen wird 
[185]. So können z. B. Calciumphosphatpartikel in einer Polymermatrix eingebettet werden. 
Das Polymer wird eingeschmolzen, mit den Calciumphosphatpartikeln extrudiert und 
erstarrt nach der Materialablage durch Erkalten [76]. Diese Methoden haben jedoch den 
Nachteil, dass der Wärmeprozess ein direktes Hinzufügen von Medikamenten oder 
Wachstumsfaktoren nicht zulässt. Hier setzt die vorliegende Arbeit an, indem für den 
Aushärteprozess eine Zementreaktion verwendet wird, die bei Raumtemperatur stattfindet. 
Ergebnisse von Zellkulturuntersuchungen sowie Tierexperimenten an derart hergestellten 
Scaffolds konnten bereits in einer Originalpublikation veröffentlicht werden [10].  
 
2.4.4 Indirektes generatives Fertigungsverfahren mittels Wachsdrucken 
Bei dem indirekten generativen Fertigungsverfahren mittels Wachsdrucken wird nicht das 
Bauteil selbst, sondern eine Wachsform generiert, die als Gussform für das eigentliche 
Bauteil dient [142]. Das Verfahren gehört somit zu den Rapid Tooling Methoden, bei denen 
eine einmal verwendbare (lost-wax) Form hergestellt wird, die als Schlickergussform dient 
und im Verlaufe des Prozesses durch Aufschmelzen und Verdampfen zerstört wird [40]. Der 
Aufbau der Wachsform geschieht über das sogenannte Drop-on-Demand-Prinzip, bei dem 
ein geschmolzener Wachstropfen über eine Düse gezielt auf einer Bauplattform platziert 
wird [146]. Nach diesem Prinzip können vorgegebene Flächen mit Wachstropfen bedeckt 
werden. Da die Erstarrung der Tropfen nicht zu einer planaren Fläche führt, werden alle 
Unebenheiten mittels einer Fräse abgefräst. Auf die so geschaffene Wachsschicht kann dann 
eine erneute Lage an Wachstropfen appliziert werden, wodurch das Bauteil Schicht für 
Schicht generiert werden kann [146]. Auch bei diesem Verfahren muss ein Stützmaterial 
(hier ein Stützwachs) verwendet werden, welches den Aufbau von Überhängen ermöglicht. 
Hierfür werden Wachse verwendet, die sich im Gegensatz zum Bauwachs in einem späteren 
Prozessschritt bei niedrigen Temperaturen in bestimmten Lösungsmitteln (z. B. Petroleum) 
lösen [100]. Ein weiterer Nachteil des Verfahrens ist die Sprödigkeit der Wachsformen, was 
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die Herstellung und spätere Nutzung als Gießform erschwert, da dünne Wandungen und 
filigrane Aufbauten leicht brechen können [28]. Die Wachsformen werden danach als 
Schlickergussformen verwendet. Dies bedeutet, dass eine keramische Suspension in die 
Wachsform gegossen wird [103]. Nach einer Trocknungsphase wird dann das Bauteil 
mitsamt der Wachsform wärmebehandelt, wobei das Wachs zuerst ausgebrannt wird und 
anschließend der keramische Grünling gesintert wird [100]. Für bestimmte Anwendungen 
kann das keramische Bauteil selber eine Gussform darstellen, in die z. B. Metallschmelzen 
eingegossen werden können [104]. 
Im Zusammenhang mit Calciumphosphaten wird das Lost-Wax-Verfahren häufig zur 
Herstellung von Gerüststrukturen verwendet [146]. Hierbei wird das in die Wachsformen 
geschlickerte Bauteil direkt verwendet und dient nicht wie beim Metallguss selber als 
Gussform. Die Gerüststrukturen werden als Implantate eingesetzt, oder als Scaffolds für das 
Tissue Engineering verwendet [43, 100]. Der Calciumphosphat-Schlicker muss dabei einen 
möglichst hohen Feststoffanteil bei gleichzeitiger geringer Viskosität und gutem 
Benetzungsverhalten aufweisen [40]. Bisherige Untersuchungen verwendeten reine oder bi-
phasische Calciumphosphate aus Tricalciumphosphat und Hydroxylapatit und zeigten die 
prinzipielle Machbarkeit der Scaffold-Herstellung mittels dieses Verfahrens [146]. Der Vorteil 
dieser indirekten Methode gegenüber dem Pulverbett-basierten 3D-Drucken ist die höhere 
Festigkeit der Bauteile, die durch den Schlickerguss erzielt werden können [100]. In dieser 
Arbeit wurde das Verfahren verwendet, um strontiumdotierte Calciumphosphate zu 
Scaffolds zu verarbeiten, welche sowohl für Zellkulturuntersuchungen als auch für 
Tierexperimente in einem Mausmodell geeignet sind. 
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3 Material und Methoden 
 
3.1 Untersuchungen an mineralischen Knochengeweben 
älterer Patienten 
Im folgenden Kapitel werden Untersuchungen an mineralischen Knochengeweben aus dem 
Hüftkopf- und Wirbelbereich von humanen Spendern vorgestellt. Die Analysen beziehen sich 
auf die Phasen- und Elementzusammensetzung, sowie Porositätsuntersuchungen der 
mineralischen Hartgewebestruktur.  
 
3.1.1 Phasenanalysen an Knochengeweben älterer Menschen 
Die Phasenzusammensetzung des mineralischen Hartgewebes von Spenderknochen wurde 
untersucht. Hierzu wurden mazerierte Wirbelknochen (Knochen die durch den Einsatz einer 
Bakterienkultur, in einem sogenannten Mazerationsprozess, weitestgehend von 
organischem Gewebe befreit wurden) aus dem Bereich L4, L5 unterschiedlich alter Spender 
verwendet. Die Knochenpeoben wurden vom Institut für Molekulare und Zelluläre 
Anatomie, RWTH Aachen (Prof. Prescher) zur Verfügung gestellt. Als erstes wurden eine 
Röntgenbeugungs-Analyse (XRD) und eine Röntgenfluoreszenz-Analyse (RFA) einer einzelnen 
Probe gemacht, anhand derer die Phasenzusammensetzung, die Elementzusammensetzung 
und der Anteil der noch vorhandenen organischen Masse bestimmt wurden. Anschließend 
wurden von einer weiteren mazerierten Probe aus dem Sternum (Brustbein, Abbildung 2) 
mehrere kleine Proben aus dem trabekulären Bereich entnommen und diese bei steigenden 
Temperaturen (400 °C, 600 °C, 800 °C, 1000 °C) für jeweils 2 h wärmebehandelt, um die 
organische Phase auszubrennen. Rogers et al. zeigten anhand eines ähnlichen Versuches von 
Knochenproben eines 67 jährigen Mannes ohne Erkrankungen, dass sich bei thermischen 
Behandlungen von kortikalen Knochen bis 600 °C keine weiteren Phasenveränderungen 
ergeben. Erst ab 600 °C zeigte sich die Bildung von geringen Mengen an 
Calciumpyrophosphat [139].  
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Abbildung 2: Humanes Sternum nach einem Mazerierungsprozess. Aus dem vorderem 
Bereich des Corpus Sterni (markierter Bereich) wurden fünf Proben entnommen und bei 
verschiedenen Temperaturen (0 °C, 400 °C, 600 °C, 800 °C, 1000 °C) wärmebehandelt. 
 
Um den Einfluss auf die Mikrostruktur des Hartgewebes zu untersuchen und dadurch auf 
eine eventuelle Phasenveränderung schließen zu können, wurden von den Proben 
elektronenmikroskopische Aufnahmen angefertigt. 
Für die Phasenuntersuchungen der mazerierten Wirbelknochen wurde eine Temperatur-
behandlung von 600 °C gewählt. Als erstes wurde aus dem Mittelteil der Wirbelknochen eine 
ca. 5 mm dicke Scheibe herausgetrennt. Diese Scheiben wurden später für die Porositäts-
untersuchungen weiterverwendet. Aus den restlichen Wirbelkörpern wurde mit einem 
Skalpell die Spongiosa herausgelöst und mit einem Achatmörser aufgemahlen. Die Proben 
wurden anschließend bei 600 °C wärmebehandelt und mittels XRD analysiert.  
 
3.1.2 Calcium zu Phosphor-Verhältnisse trabekulären Knochens  
Das Calcium zu Phosphor-Verhältnis von Hartgewebeproben unterschiedlich alter Menschen 
wurde mittels energiedispersiver Röntgenspektroskopie untersucht. Bei dem Spender-
gewebe handelte es ich um Hüftköpfe, die bei dem Einsatz von Hüft-Total-Endo-Prothesen 
von Patienten entnommen wurden und zunächst für die Gewinnung von mesenchymalen 
Stammzellen (hMSC) und anschließend für die hier vorgestellten Gewebeuntersuchungen 
verwendet wurden. Dies bedeutet, dass die Hüftköpfe nicht einem Mazerationsprozess 
unterzogen wurden, sondern zunächst mit Zellmedien gespült (um die hMSC zu gewinnen) 
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und anschließend in 70 Gew.-%iger Alkohollösung für mindestens 24 h eingelegt wurden. Die 
Proben wurden anschließend in einem Ofen bei 150 °C für 30 min getrocknet und bei 600 °C 
für 2 h gebrannt, um die organischen Anteile zu entfernen. Von den gebrannten Proben 
wurde mit einem Skalpell Spongiosa entnommen und mittels energiedispersiver Röntgen-
spektroskopie untersucht. Die Untersuchungen fanden zunächst an Proben statt, die direkt 
aus den wärmebehandelten Hüftköpfen entnommen wurden. Später wurden die Proben 
noch einer Ultraschall-Reinigung unterzogen, um Einflüsse von den zuvor verwendeten 
Zellmedien zu eliminieren und evtl. nicht vollständig verbrannte Restasche zu entfernen. 
Hierfür wurden die herauspräparierten Spongiosa-Bruchstücke in Millipore-Wasser eingelegt 
und für 5 min Ultraschall-gereinigt. Das Wasser wurde durch frisches Millipore-Wasser 
ersetzt und die Ultraschall-Reinigung wiederholt. Anschließend wurden die Proben in einem 
Trockenschrank bei 80 °C getrocknet, bevor sie mittels energiedispersiver Röntgen-
spektroskopie analysiert wurden.  
Die energiedispersive Röntgenspektroskopien wurden bei unterschiedlichen Beschleuni-
gungsspannungen (10 kV, 15 kV, 30 kV) durchgeführt, um den Einfluss der Eindringtiefe des 
Elektronenstrahls zu untersuchen. Der Arbeitsabstand und die Vergrößerung wurden dabei 
konstant gehalten. Als Referenz wurde eine Tricalciumphosphat-Probe ebenfalls bei 10 kV, 
15 kV und 30 kV gemessen. Da das Calcium- zu Phosphat-Verhältnis der Referenzprobe 
bekannt war, konnte dadurch ein Faktor zur Bestimmung der Calcium- zu Phosphor-
Verhältnisse der Knochenproben berechnet werden. Zur Überprüfung des Faktors wurden 
Messungen an einem Calciumhydrogenphosphat mit ebenfalls bekanntem Calcium- zu 
Phosphor-Verhältnis durchgeführt. Jede Knochenprobe wurde anschließend an drei 
verschiedenen Stellen im trabekulären Bereich gemessen. 
Osteoporose ist ein spezielles Krankheitsbild, welches häufig bei älteren Menschen auftritt. 
Um eventuelle Veränderungen der trabekulären Strukturen bezüglich des Calcium- zu 
Phosphor-Verhältnisses in Randbereichen von beginnender Osteoporose zu untersuchen, 
wurden energiedispersive Röntgenaufnahmen von fünf Wirbelscheiben mit beginnender 
Osteoporose gemacht. Es wurden jeweils drei Messungen im direkt angrenzenden Bereich 
der Osteoporose, sowie in einem Bereich der noch nicht von Osteoporose befallen war 
durchgeführt und verglichen. In Abbildung 3b ist eine der entsprechenden Knochenscheiben 
dargestellt. Die markierten Bereiche zeigen den Ort der beginnenden Osteoporose (rote 
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Markierung), erkennbar über die vergrößerte Porenstruktur, und den noch nicht 
angegriffenen, gesunden trabekulären Bereich (blaue Markierung), an dem die 
Referenzmessungen durchgeführt wurden.  
 
Abbildung 3: Mazerierter Rückenwirbel (a) mit herausgetrenntem Mittelsegment (b). Das 
Mittelsegment zeigt eine beginnende Osteoporose (rot markierter Bereich). Der blau 
markierte Bereich zeigt gesunde Spongiosa. In beiden Bereichen wurde mittels 
enegiedispersiver Röntgenspektroskopie das Calcium- zu Phosphat-Verhältnis bestimmt. 
Überdies wurde von der Knochenscheibe eine computertomographische Aufnahme 
durchgeführt. 
 
3.1.3 Porositätsuntersuchungen an osteoporotischen Knochen 
Die Porositätsverteilung in einem Wirbelknochen mit beginnender Osteoporose wurde 
mittels einer computertomografischen Aufnahme (XT H 320 LC, Nikon, Tokyo, Japan) mit 
einer Voxelgröße von 247 µm3 untersucht. Bei dem Wirbelknochen handelte es sich um dies 
Probe aus Abbildung 3b, an der auch die Calcium- zu Phosphor-Verhältnisse im 
osteoporotischen und im gesunden trabekulären Bereich bestimmt wurden. Die 
computertomographische Aufnahme wurde mittels der Computerprogramme „Mimics“ und 
„3-matic“ (Materialise, Leuven, Belgien) in ein virtuelles 3D-Modell umgewandelt (Abbildung 
4a). Um das Porenvolumen der Probe zu berechnen, wurde ein zweites 3D-Modell der Probe 
als Vollkörper erstellt und das Volumen der Knochenprobe davon abgezogen. Für die 
Berechnung des Porenvolumens der Spongiosa wurde nach dem gleichen Prinzip ein 
a) b) 
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rechteckiger Ausschnitt gewählt, der vom Vollvolumen des gleichen Bereiches abgezogen 
wurde (Abbildung 4b). 
 
Abbildung 4: Virtuelle Modelle einer humanen Knochenscheibe aus dem 
Rückenwirbelbereich. a) Modell, wie es anhand einer computertomographischen Aufnahme 
erstellt wurde (gelb) und das gleiche Modell als Vollkörper. Zur Bestimmung des 
Porenvolumens wurde das Volumen des gelben Modells von dem des grauen Modells 
abgezogen. Für die Bestimmung des Porenvolumens der reinen Spongiosa wurde der 
rechteckige gelbe Ausschnitt ausgewählt (b) und das Volumen nach der gleichen Methode 
ausgerechnet. 
 
Abschließend wurde das lokale Porenvolumen an kleinen, 5 mm3 großen Volumen-
ausschnitten berechnet, die über die Probe verteilt lagen. Da im Mittelbereich der Probe 
(Abbildung 3, roter Kreis) die Osteoporose beginnt, wurde nach der gleichen Methode 
zusätzlich das lokale Porenvolumen entlang eines 5 mm breiten Streifens um die beginnende 
Osteoporose herum berechnet, um speziell die Porenentwicklung in diesem Bereich zu 
untersuchen.  
 
3.2 Synthesen und Modifikationen von Calciumphosphaten 
Im folgenden Unterkapitel werden die Syntheserouten verschiedener Calciumphosphate und 
deren Modifikation mittels Strontiumsubstitution beschrieben. Die Synthesen teilen sich in 
a) b) 
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zwei unterschiedliche Prinzipien ein. Bei der ersten Route wurde die gewünschte 
Calciumphosphatphase durch eine Hochtemperatur-Feststoffreaktion erreicht. Bei der 
zweiten Route wurde der Hochtemperaturbehandlung noch eine nass-chemische Reaktion 
vorgeschaltet.  
 
3.2.1 Hochtemperatursynthesen von Tri- und Tetracalciumphosphat  
 
β-Tricalciumphosphat-Synthese 
Die Tricalciumphosphat-Synthese wurde über eine Feststoffreaktion bei hohen 
Temperaturen durchgeführt. Als Ausgangsstoff wurde ein calciumarmer Hydroxylapatit 
(Emprove 1.02143, Merck, Darmstadt) mit einem Calcium- zu Phosphor-Verhältnis nahe 1,5 
verwendet. Da das genaue Calcium- zu Phosphor-Verhältnis nicht bekannt war, wurde 
zunächst eine Temperaturbehandlung des Pulvers bei 1000 °C für zwei Stunden 
durchgeführt. Anhand einer Röntgenbeugungsanalyse konnte daraufhin bestimmt werden, 
welches Phasengemisch nach der Wärmebehandlung vorlag und somit, ob das Calcium zu 
Phosphor-Verhältnis höher oder niedriger als 1,5 war. Da das Verhältnis größer als 1,5 war, 
musste eine Phosphatquelle hinzugefügt werden, um das Verhältnis auf 1,5 zu senken. Als 
Quelle wurde Calciumhydrogenphosphat (Emprove 1.02144, Merck, Darmstadt) gewählt, 
welches in Konzentrationen von 1 bis 3 Gew.-% hinzugefügt wurde. Die Ausgangstoffe 
wurden in PE-Flaschen eingewogen und für 2 Stunden auf einer Rollenbank homogen 
vermischt. Anschließend wurden die Gemische für 2 Stunden bei 1000 °C calciniert und 
mittels Röntgenbeugung analysiert. 
Durch das Experiment war der Anteil an Calciumhydrogenphosphat bekannt, welches zur 
Einstellung eines Calcium- zu Phosphor-Verhältnisses von 1,5 benötigt wurde. Daraus wurde 
das tatsächliche Calcium zu Phosphor-Verhältnis des calciumarmen Hydroxylapatits wie folgt 
berechnet. 
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Da das Verhältnis größer als 1,5 war, wurde die folgende Reaktionsgleichung aufgestellt: 
Ca4,5+x(PO4)3(OH)2x + (2x)CaHPO4 → (1,5+x) Ca3(PO4)2 + (2x)H2O         (1) 
mit x = Menge an Ca, die über dem gewünschten Ca- zu P-Verhältnis von 1,5 liegt. 
Da eine Mischung von 97 Gew.-% Ca5+x(PO4)3OH2x und 3 Gew.-% CaHPO4 zu einem Verhältnis 
von 1,5 führte, ließ sich daraus der x-Wert über die Molverhältnisse berechnen. Mittels des 
daraus berechneten x-Wertes, konnte nun aus der Summenformel Ca4,5+x(PO4)3(OH)2x des 
calciumarmen Hydroxylapatits das Ca- zu P-Verhältnis errechnet werden (detaillierte 
Rechnung im Anhang). 
Aus der Summenformel mit bekanntem x-Wert konnte nun auch ein theoretischer Wert des 
Hydroxylapatit-Anteils berechnet werden für den Fall, dass nur der reine calciumarme 
Hydroxylapatit der Firma Merck bei 1000 °C wärmebehandelt wurde. Da für die 
Umwandlung des überschüssigen Calciums auch Phosphat benötigt wird und dadurch 
wiederum erneut Ca frei wird, musste zur Berechnung eine unendliche geometrische Reihe 
erstellt werden. Der q-Wert der unendlichen geometrischen Reihe wurde anhand der 
Reaktionsgleichung (1) wie folgt aufgestellt: 
𝑞 = (
3∗3
5∗2
) = 0,9                (2) 
Mit einem q-Wert von 0,9 und einem Anfangswert von 0,053 Mol an überschüssigem 
Calcium ergibt sich für die unendliche geometrische Reihe: 
∑
0,053∗10
9
∞
𝑛=1 (
9
10
)
𝑛
                (3) 
Da der q-Wert mit 0,9 kleiner als 1 ist, ist die Reihe konvergent und die Summe lässt sich 
über den Grenzwert der unendlichen geometrischen Reihe berechnen. Die ausführliche 
Rechnung ist im Anhang angeführt. 
 
Tetracalciumphosphat-Synthese 
Für die Tetracalciumphosphat-Synthese wurde als Ausgangsstoff wieder der calciumarme 
Hydroxylapatit von Merck in Verbindung mit Calciumcarbonat (Calciumcarbonat p. A., 
Applichem, Darmstadt) verwendet. Die notwendigen Mengenverhältnisse wurden anhand 
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des zuvor ausgerechneten Calcium- zu Phosphor-Verhältnisses des calciumarmen Hydroxyl-
apatits mittels der folgenden Reaktionsgleichung berechnet: 
Ca4,553(PO4)3(OH)0,106 + 1,447 CaCO3 → 1,5 Ca4(PO4)2O + 1,447 CO2 + 0,053 H2O       (4) 
Dadurch ergab sich eine Mischung aus 76,42 Gew.-% calciumarmen Hydroxylapatit und 
23,58 Gew.-% Calciumcarbonat.  
Um ein homogenes Gemenge zu erzeugen, wurden die Ausgangsstoffe mit deminerali-
siertem Wasser gemischt (Wasser/Feststoff-Verhältnis 2,6:1) und in einem Attritor für 20 
min bei 900 U/min mit Yttriumoxid-stabilisierten Zirkonoxidkugeln (ø = 1mm) gemahlen. Die 
Suspension wurde bei 70 °C in einem Wärmeschrank getrocknet, gemörsert und durch ein 
500 µm Analysesieb (Netzsch, Selb) gesiebt. Ein Teil des Granulates wurde anschließend in 
einen Platintiegel gefüllt und in einem auf 1500 °C vorgeheizten Ofen (Kennung 312476, 
ThermAix, Aachen) für 30 min wärmebehandelt. Die heiße Probe wurde aus dem Ofen 
entnommen und der Tiegel in Wasser abgeschreckt, wobei das Gemenge nicht mit dem 
Wasser direkt in Berührung kam, sondern indirekt über die Tiegelwandung gekühlt wurde. 
Nach einer Kühlzeit von 20 s wurde der Tiegelinhalt auf eine Schamotteplatte gekippt 
(Abbildung 5) und auf Raumtemperatur abgekühlt. Nach dem gleichen Verfahren wurde ein 
weiterer Teil des Granulates wärmebehandelt, allerdings für insgesamt 2 h anstelle der 30 
min. Die synthetisierten Materialien wurde erneut gemörsert und durch ein 63 µm 
Analysesieb (Netsch, Selb) gesiebt. Die Phasenzusammensetzung wurde mittels 
Röntgenbeugung (XRD) und die Elementzusammensetzung mittels Röntgenfluoreszenz (RFA) 
analysiert. 
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Abbildung 5: Abschrecken von Tetracalciumphosphat an Luft bei Raumtemperatur. Das 
Material wurde bei 1500 °C in einem Platintiegel synthetisiert und nach einer kurzen 
Wasserkühlung auf eine Schamotteplatte gekippt, wo es bis auf Raumtemperatur abgekühlt 
wurde. 
Um den Einfluss des Calcium zu Phosphor-Verhältnisses zu testen, wurde nach dem gleichen 
Prinzip eine Mischung aus calciumarmem Hydroxylapatit (83 Gew.-%) mit einem geringeren 
Calciumcarbonat-Anteil (17 Gew.-%) erstellt. Die Mischung wurde, wie oben beschrieben, 
ebenfalls attritiert, dann für 30 min, bzw. 2 h bei 1500 °C wärmebehandelt, gemörsert und 
analysiert.  
 
3.2.2 Nasschemische Synthesen von Hydroxylapatit und Tricalciumphosphat 
 
Hydroxylapatit-Synthese 
Für die nasschemische Synthese von Hydroxylapatit wurden wieder das Calciumcarbonat der 
Firma AppliChem und Phosphorsäure (Phosphorsäure 85 % p. A., AppliChem, Darmstadt) als 
Ausgangsstoffe eingesetzt. Das Calciumcarbonat wurde zunächst mit demineralisiertem 
Wasser in einem Wasser/Feststoff-Verhältnis von 1/1,4 vermischt und für 30 min auf einer 
Rollenbank unter Zuhilfenahme von Yttriumoxid-stabilisierten Zirkonoxidkugeln (10 mm, 
Thoso, Japan), zur Homogenisierung gelagert. Um den Einfluss der Säurekonzentration zu 
untersuchen, wurden sowohl 85 Gew.-%ige Phosphorsäure als auch 60 Gew.-%ige 
Phosphorsäure eingesetzt. Die 60 Gew.-%ige Phosphorsäure wurde durch Verdünnen der 85 
Gew.-%igen Säure mit demineralisiertem Wasser erzeugt.  
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Anschließend wurde das Calciumcarbonat durch Einrühren der beiden unterschiedlich 
konzentrierten Phosphorsäuren nach folgender Gleichung zur Reaktion gebracht.  
5 CaCO3 + 3 H3PO4 → Ca5OH(PO4)3 + 5 CO2 + 4 H2O           (5) 
Die Mischungen wurden zur Entgasung für 12 h ruhen gelassen und anschließend für weitere 
30 min auf der Rollenbank erneut homogenisiert. Die 10 mm Mahlkugeln wurden durch 1 
mm Mahlkugeln ersetzt und die Suspensionen im Attritor für jeweils 20 min bei 900 U/min 
gemahlen. Danach wurden die Mischungen wieder für 12 h ruhen gelassen, 30 min auf der 
Rollenbank gelagert und ein zweites Mal für 20 min attritiert. Die Suspensionen wurde bei 70 
°C in einem Trockenschrank getrocknet, gemörsert, durch ein 500 µm Sieb gesiebt und in 
mehrere Portionen aufgeteilt.  
Zunächst wurde der Einfluss der Temperatur auf die Hochtemperaturreaktion untersucht. 
Hierzu wurde das Granulat, welches mit der 60 Gew.-%igen Phosphorsäure hergestellt 
worden war, bei 800 °C, 900 °C, 1000 °C und 1100 °C für jeweils 8 h wärmebehandelt. Die 
Aufheizrate betrug dabei 5 °C pro min. Nach der Wärmebehandlung wurden die Granulate 
erneut gemörsert, durch ein 63 µm Sieb gesiebt und mittels Röntgenbeugung analysiert. 
Um einen eventuellen Einfluss des pH-Wertes während der Synthese zu untersuchen, 
wurden die Granulate, welche mit 85 Gew.-%iger und mit 60 Gew.-%iger Phosphorsäure 
hergestellt wurden, bei 1000 °C für 2 h wärmebehandelt. Die Aufheizrate betrug erneut 5 °C 
pro min. Die Granulate wurden wie gehabt gemörsert, durch ein 63 µm Sieb gesiebt und 
mittels Röntgenbeugung analysiert.  
Die Steigerung der Phasenreinheit des Hydroxylapatits wurde von Frau Jessica Abert im 
Rahmen einer betreuten Studienarbeit „Synthese von Hydroxylapatit mit Alkalimetall-
substitution (Sr) im Hinblick auf die Regeneration von alternden Knochen“ durchgeführt. Als 
Prinzip wurde, ähnlich wie bei der rein thermischen Synthese des Tricalciumphosphates, die 
genaue Einstellung des Calcium- zu Phosphor-Verhältnisses auf 1,67 durch Zuführen 
entweder einer Calcium- oder Phosphorquelle, verwendet. Die ersten Syntheseschritte 
wurde wie oben beschrieben durchgeführt, allerdings mit einer 40 Gew.-%igen Phosphor-
säure. Nach der zweistündigen Wärmebehandlung bei 1000 °C wurde eine erste XRD-
Messung durchgeführt, um eventuelle Fremdphasen wie β-Tricalciumphosphat oder 
Calciumoxid aufzuspüren. Da als Fremdphase β-Tricalciumphosphat vorhanden war, wurde 
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Calciumcarbonat hinzugegeben. Die Menge des zuzugebenden Calciumcarbonates wurde 
durch Abschätzen des β-Tricalciumphosphat-Anteils auf 5 Gew.-% berechnet. Die Herstellung 
der Mischung geschah durch ein erneutes Aufschlickern der synthetisierten Probe unter 
Zugabe von Wasser und des Calciumcarbonats. Der Schlicker wurde zur Homogenisierung für 
12 h auf einer Rollenbank gelagert und wie oben beschrieben getrocknet, gemahlen und 
wärmebehandelt. Das erhaltene Granulat wurde erneut mittels XRD hinsichtlich der 
Phasenzusammensetzung analysiert. 
 
β-Tricalciumphosphat-Synthese 
Die nasschemische Synthese des β-Tricalciumphosphates wurde analog zu der nass-
chemischen Synthese des Hydroxylapatites durchgeführt. Als Ausgangsstoffe wurden wieder 
Calciumcarbonat und Phosphorsäure verwendet, die nach folgender Gleichung zur Reaktion 
gebracht wurden: 
3 CaCO3 + 2 H3PO4 → Ca3(PO4)2 + 3 CO2 + 3 H2O           (6) 
Das Calciumcarbonat wurde zunächst mit demineralisiertem Wasser in einem 
Wasser/Feststoff-Verhältnis von 1/1,4 vermischt und für 30 min auf einer Rollenbank unter 
Zuhilfenahme von Yttriumoxid-stabilisierten Zirkonoxidkugeln (10 mm, Tosoh, Japan), zur 
Homogenisierung gelagert. Das Gemisch wurde mit einer 60 Gew.-%igen Phosphorsäure zur 
Reaktion gebracht und für 12 Stunden zur Entgasung ruhen gelassen. Anschließend wurde 
die Suspension für weitere 30 min auf der Rollenbank erneut homogenisiert. Die 10 mm 
Mahlkugeln wurden durch 1 mm Mahlkugeln ersetzt und die Suspension im Attritor für 
jeweils 20 min bei 900 U/min gemahlen. Danach wurde die Mischung wieder für 12 h ruhen 
gelassen, 30 min auf der Rollenbank gelagert und ein zweites Mal für 20 min attritiert. Die 
Suspension wurde bei 70 °C in einem Trockenschrank getrocknet, gemörsert und durch ein 
500 µm Sieb gesiebt. Abschließend wurde das Pulver bei 1000 °C für 2 Stunden 
wärmebehandelt, auf eine Korngröße kleiner 63 µm gemörsert und mittels Röntgenbeugung 
analysiert. 
Da als Fremdphase Hydroxylapatit vorhanden war, wurde Phosphorsäure hinzugegeben. Die 
benötigte Menge der Phosphorsäure wurde durch Abschätzen des Hydroxylapatit-Anteils auf 
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2 Gew.-% berechnet. Die Herstellung der Mischung geschah durch ein erneutes 
Aufschlickern der synthetisierten Probe unter Zugabe von Wasser und anschließendem 
Hinzufügen einer 60 Gew.-%tigen Phosphorsäure. Der Schlicker wurde zur Homogenisierung 
für 12 h auf einer Rollenbank gelagert und wie oben beschrieben getrocknet, gemahlen und 
wärmebehandelt. Das erhaltene Granulat wurde erneut mittels XRD hinsichtlich der 
Phasenzusammensetzung analysiert. 
Um die nasschemische Synthese des β-Tricalciumphosphates für die Granulation mittels 
Sprühtrocknen anzupassen, wurden weitere Versuche im Rahmen einer betreuten 
Diplomarbeit „Synthese und Analyse von fließfähigen Granulaten auf Basis von Strontium-
dotierten Calciumphosphaten und deren Verarbeitung mittels Pulverbett-basiertem 3D-
Drucken zu Knochenersatzstrukturen“ von Herrn Johannes Vienken durchgeführt. Die 
Ausgangsstoffe wurden analog zu der oben beschriebenen β-Tricalciumphosphat-Synthese 
verarbeitet, jedoch mit einem zusätzlichen thermischen Verarbeitungsschritt. Das 
Calciumcarbonat wurde wieder zuerst mit Wasser (unter Zuhilfenahme von 10 mm 
Yttriumoxid-stabilisierten Zirkonoxidkugeln) aufgeschlickert und dann mit einer 60 Gew.-
%igen Phosphorsäure, in den nach Gleichung 6 entsprechenden Molverhältnissen, zur 
Reaktion gebracht. Nach einem 45 minütigen Homogenisierungsschritt auf der Rollenbank 
wurde die Suspension in einem 90 °C heißem Wasserbad gelagert, bis eine Verfestigung des 
Gemisches eintrat. Durch Zugabe geringer Mengen Wasser und einer erneuten Lagerung auf 
der Rollenbank wurden die Verfestigungen aufgemahlen und das Gemisch erneut 
aufgeschlickert. Dieser Vorgang wurde 3-mal wiederholt, um eine vollständige Reaktion 
zwischen der Phosphorsäure und dem Calciumcarbonat zu erreichen. Von der Suspension 
wurde für eine XRD Messung ein kleiner Teil im Trockenschrank bei 100 °C getrocknet, 
gemörsert, durch ein 225 µm Sieb gesiebt und für 3 h bei 1000 °C wärmebehandelt. Das 
wärmebehandelte Material wurde zur Analyse aufgemörsert und gesiebt. 
Da bei der XRD-Analyse Hydroxylapatit als Fremdphase gemessen wurde, wurde zur 
Steigerung der Phasenreinheit die Suspension mit 60 Gew.-%iger Phosphorsäure vermischt. 
Die Menge an Hydroxylapatit wurde auf 10 Gew.-% abgeschätzt und daraus die nötige 
Menge an Phosphorsäure berechnet, die zur Einstellung eines Calcium- zu Phosphor-
Verhältnisses von 1,5 benötigt wurde. Die Mischung wurde erneut auf der Rollenbank 
homogenisiert, getrocknet, gemahlen, gesiebt und bei 1000 °C für 3 h wärmebehandelt. Zur 
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Überprüfung der Phasenreinheit wurde das Pulver wieder gemörsert und mittels XRD 
analysiert.  
Zur Vorbereitung auf die Sprühgranulation wurde das gewonnene Granulat erneut unter 
Verwendung von organischen Zusätzen aufgeschlickert (Wasser- zu Feststoffverhältnis 1,16). 
Um eine stabile Suspension zu erreichen, wurde zum einen 1,22 Gew.-% eines Dispergier- 
und Verflüssigungsmittels (Dolapix CE 64, Zschimmer und Schwarz, Lahnstein) und zum 
anderen 0,35 Gew.-% eines Entschäumers (Contraspun, Zschimmer und Schwarz, Lahnstein) 
eingesetzt. Zusätzlich wurden zur Erhöhung der Granulatfestigkeit nach dem Sprühtrocknen 
2,62 Gew.-% eines Bindemittels (Optapix PAF 35, Zschimmer und Schwarz, Lahnstein) 
hinzugefügt.  
Die Granulation fand in einem Sprühtrockner (B-290, Büchi Labortechnik, Essen) unter 
folgenden Parametern statt: Einlasstemperatur 220 °C, Auslasstemperatur 100 °C, 
Pumpengeschwindigkeit 55 U/min, Luftdurchlass 55 %, Luftdruck 65 mbar. Das gesammelte 
Granulat aus dem Sprühturm und das Granulat aus dem Zyklon wurden zusammengeführt 
und auf der Rollenbank homogenisiert. Abschließend wurden davon elektronenmikros-
kopische Aufnahmen gemacht und die Granalienverteilung mittels Lasergranulometrie 
gemessen. 
 
3.2.3 Modifikationen von Calciumphosphaten mittels Strontiumsubstitution 
 
Strontiumsubstitution von Tetracalciumphosphat 
Tetracalciumphosphat wurde durch Substitution mit Strontium modifiziert. Bei der 
Substitution sollte jedes achte Calciumatom durch Strontium ersetzt werden. Die Synthese 
verlief analog zu der Tetracalciumphosphat-Synthese ab, wie sie im Kapitel 3.2.1. 
beschrieben ist, allerdings wurde zusätzlich Strontiumcarbonat als einer der Ausgangsstoffe 
eingesetzt. Die Anteile der einzelnen Ausgangstoffe wurden anhand der folgenden 
Reaktionsgleichung errechnet. 
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Ca4,553(PO4)3(OH)0,106 + xCaCO3 + ySrCO3 = 1,5Ca3,035+xSry(PO4)2O + (x+y)CO2 + 0,053H2O       (7) 
Mit x+y = 1,447 
Da jedes achte Calciumatom durch Strontium ersetzt werden sollte, musste y = 0,75 sein, 
wodurch sich für x der Wert x = 1,447-0,75 = 0,697 ergab. 
Mit den gegebenen Werten für x und y ergab sich somit für Gleichung 7: 
Ca4,553(PO4)3(OH)0,106 + 0,697CaCO3 + 0,75SrCO3 = 1,5Ca3,5Sry0,5(PO4)2O + 1,447CO2 + 
0,053H2O                 (8) 
Aus dieser Gleichung ließ sich die Zusammensetzung der Ausgangsmischung aus den 
einzelnen Molwerten berechnen, wodurch sich eine Mischung aus 72,23 Gew.-% 
calciumarmen Hydroxylapatit, 10,71 Gew.-% Calciumcarbonat und 17,06 Gew.-% 
Strontiumcarbonat ergab. 
Die Ausgangsstoffe wurden, wie oben in Kapitel 3.2.1. beschrieben, vermischt, gemahlen 
und bei 1500 °C wärmebehandelt. Das Endprodukt wurde gemörsert, durch ein 63 µm Sieb 
gesiebt und mittels Röntgenbeugung analysiert. Um einen Standard in der Messung zu 
haben wurde aufgemahlener Quarz hinzugefügt (Quarz zur Analyse, Merck, Darmstadt) 
 
Strontiumsubstitution von β-Tricalciumphosphat 
β-Tricalciumphosphat wurde ebenfalls mit Strontium modifiziert. Hierbei sollte jedes sechste 
Calciumatom durch Strontium ersetzt werden. Die Synthese wurde analog zur 
nasschemischen Synthese des β-Tricalciumphosphates durchgeführt, wobei die Gleichung 6 
um den Ausgangsstoff Strontiumcarbonat wie folgt erweitert wurde. 
x CaCO3 + y SrCO3 + 2 H3PO4 → CaxSry(PO4)2 + 3 CO2 + 3 H2O       (9) 
mit x + y = 3 
Da das Verhältnis von Calcium zu Strontium fünf zu eins sein sollte, ergab sich für die 
Gleichung 9  
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2,5 CaCO3 + 0,5 SrCO3 + 2 H3PO4 → Ca2,5Sr0,5(PO4)2 + 3 CO2 + 3 H2O      (10) 
Anhand dieser Reaktionsgleichung wurden die entsprechenden Mengenverhältnisse der 
Ausgangssubstanzen berechnet (48,12 Gew.-% CaCO3, 14,19 Gew.-% SrCO3, 37,69 Gew.-% 
H3PO4). Die Synthese wurde analog zu der Synthese des reinen Hydroxylapatits durchgeführt 
wie sie in Kapitel 3.2.2. beschrieben ist. Zuerst wurde eine wässrige Calcium-
carbonat/Strontiumcarbonat-Lösung hergestellt und diese mit der Phosphorsäure vermischt. 
Nach den Mahlprozessen auf der Rollenbank und im Attritor wurde die Suspension bei 70 °C 
getrocknet und auf eine Korngröße kleiner 500 µm gemörsert. Das Granulat wurde 
abschließend für 3 Stunden bei 1000 °C wärmebehandelt, auf eine Korngröße kleiner 63 µm 
gemörsert und mittels Röntgenbeugung analysiert. Auch hier wurde Quarz als Standard für 
die Messung hinzugefügt. 
Die Anpassung der nasschemischen Synthese des Strontium-dotierten β-Tricalcium-
phosphates an den Sprühprozess wurde ebenfalls im Rahmen der betreuten Diplomarbeit 
von Herrn Johannes Vienken durchgeführt. Die Synthese wurde wie in Kapitel 3.2.2. 
beschrieben um einen thermischen Behandlungsschritt erweitert. Die Mischung aus den drei 
Ausgangsstoffen wurde, wie in Gleichung 9 dargestellt, zur Reaktion gebracht und eine 
Suspension mit einem 10 Gew.-%igen Strontiumgehalt im Feststoffanteil erzeugt. Wie in 
Kapitel 3.2.2. beschrieben, wurde wieder eine Wärmebehandlung im Wasserbad verwendet, 
um eine vollständige Reaktion des Gemisches zu gewährleisten. Die Suspension wurde nach 
einer Röntgenbeugungsmessung einer Stichprobe ebenfalls durch Zugabe von Phosphor-
säure auf ein Calcium/Strontium- zu Phosphor-Verhältnis von 1,5 eingestellt. Anschließend 
wurde die Suspension wieder getrocknet, bei 1000 °C für 3 Stunden wärmebehandelt, 
gemörsert und erneut suspensiert. Bei der Suspensionsherstellung wurde ein Wasser- zu 
Feststoffverhältnis von 0,82 eingestellt und die organischen Zusätze Dolapix CE 64 (1,10 
Gew.-%), Optapix (2,36 Gew.-%) und Contraspun (0,31 Gew.-%) hinzugefügt. Die Sprüh-
granulation wurde unter den gleichen Bedingungen wie in Kapitel 3.2.2. beschrieben 
(Einlasstemperatur 220 °C, Auslasstemperatur 100 °C, Pumpengeschwindigkeit 55 U/min, 
Luftdurchlass 55 %, Luftdruck 65 mbar) durchgeführt. Die erzeugten Granulate aus 
Sprühturm und Zyklon wurden zusammengeführt und mittels Elektronenmikroskopie und 
Lasergranulometrie analysiert. 
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Strontiumsubstitution von Hydroxylapatit 
Als dritte Modifikation sollte Hydroxylapatit mittels Strontium dotiert werden. Hierzu sollte 
jedes zehnte Calciumatom durch ein Strontiumatom substituiert werden. Als Grundlage 
wurde die nasschemische Syntheseroute zur Herstellung von Hydroxylapatit verwendet. Die 
Reaktionsgleichung 5 aus Kapitel 3.2.2. wurde hierfür um den Ausgangsstoff SrCO3 
(Strontiumcarbonat) wie folgt erweitert: 
x CaCO3 + y SrCO3 + 3 H3PO4 → CaxSryOH(PO4)3 + 5 CO2 + 4 H2O        (11) 
mit x + y = 5 
Woraus sich für die Substitution jedes zehnten Calciums mit Strontium folgende Gleichung 
ergibt: 
4,5 CaCO3 + 0,5 SrCO3 + 3 H3PO4 → Ca4,5Sr0,5OH(PO4)3 + 5 CO2 + 4 H2O      (12) 
Die Ausgangsstoffe wurden wie in Kapitel 3.2.2. beschrieben vermischt, homogenisiert und 
getrocknet. Anschließend fand wieder eine Wärmebehandlung für 2 Stunden bei 1000 °C 
statt. Das erhaltene Material wurde zum Abschluss für die Charakterisierung mittels 
Röntgenbeugung gemörsert und durch ein 63 µm Sieb gesiebt. Wie schon beim 
strontiumdotierten Tetracalciumphosphat und dem β-Tricalciumphosphat wurde ein 
Quarzstandard für die Messung hinzugefügt. 
Um den maximal substituierbaren Anteil an Calcium herauszufinden, ohne die Apatitstruktur 
zu zerstören, wurden Mischungen mit verschiedenen Molprozenten an Strontium 
hergestellt. Diese Modifikationen wurden im Rahmen der betreuten Studienarbeit von Frau 
Jessica Abert durchgeführt [1]. Tabelle 2 gibt die verschiedenen Anteile an Strontium sowohl 
in Gew.-% als auch in Mol-% wieder.  
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Tabelle 2: Strontiumgehalte in Gewichts- und Molprozenten der nasschemischen Synthesen 
von Hydoxylapatit mit steigenden Strontiumanteilen  
Probenname Strontiumgehalt (Gew.-%) Strontiumgehalt (Mol-%) 
Sr0HA 0 0 
Sr5HA 5 2,33 
Sr10HA 10 4,83 
Sr15HA 15 7,42 
Sr20HA 20 10.19 
Sr28HA 27,75 15 
Sr35HA 35,48 20 
 
Als Ausgangssubstanz wurde ein phasenreiner Hydroxylapatit, wie in Kapitel 3.2.2. 
beschrieben, verwendet und dieser mit den entsprechenden Mengen an Strontiumcarbonat 
und 40 Gew.-%iger Phosphorsäure erweitert. Das Mischungsverhältnis zwischen dem 
Strontiumcabonat und der 40 Gew.-%igen Phosphorsäure wurde dabei stets so eingestellt, 
dass immer ein Strontium- zu Phosphor-Verhältnis von 1,67 vorlag.  
Für die Synthesen wurde der Hydroxylapatit und das Strontiumcarbonat in einem Wasser- zu 
Feststoff-Verhältnis von 1,67 aufgeschlickert und die 40 Gew.-%ige Phosphorsäure langsam 
eingerührt. Anschließend wurden die Gemische für 30 Minuten auf einer Rollenbank, unter 
Zuhilfenahme von Yttriumoxid-stabilisierten Zirkonoxidkugeln (ø = 10 mm, Tosoh, Japan), 
homogenisiert und zur Reaktionsbildung für 12 Stunden ruhig stehen gelassen. Die Kugeln 
wurden entfernt und durch 1 mm Kugeln der gleichen Art ersetzt. Mit diesen Kugeln wurden 
die Gemische in einem Atrittor bei 900 U/min erneut homogenisiert und gemahlen. Die 
Mischungen wurden wieder für 12 Stunden zur Reaktionsbildung ruhen gelassen, erneut im 
Attritor bei 900 U/min gemahlen und schließlich in einem Trockenschrank bei 70 °C 
getrocknet. Die getrockneten Materialien wurde gemörsert und durch ein 500 µm Sieb 
gesiebt. Für die Wärmebehandlung wurden die Pulver für 2 Stunden bei 1000 °C 
wärmebehandelt und für eine Röntgenbeugungsanalyse auf eine Korngröße von ≤ 200 µm 
gemörsert.  
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3.3 Synthese calciumphosphatbasierter Verbundwerkstoffe 
In diesem Kapitel werden zwei verschiedene Synthesen von calciumphosphatbasierten 
Verbundwerkstoffen vorgestellt. Bei der ersten Synthese wurde ein Granulat aus 
Tricalciumphosphat und dem bioaktiven Glas 45S5 nach Hench entwickelt. Bei der zweiten 
Synthese wurde Tricalciumphosphat, unter Zuhilfenahme organischer Werkstoffe, zu einer 
extrudierbaren Masse verarbeitet, welche die Kriterien eines biodegradierbaren Knochen-
zementes erfüllen sollte. 
 
3.3.1 Synthese eines granulären Verbundwerkstoffes aus Tricalciumphosphat 
und einem bioaktiven Glas 
Im Folgenden wird die Synthese des Verbundwerkstoffes aus Tricalciumphosphat und dem 
Bioglass 45S5 nach Hench dargestellt. Dies umfasst die Synthese des bioaktiven Glases, die 
Suspensionsaufbereitung der beiden Werkstoffe und abschließend die Sprühgranulation. 
 
3.3.1.1 Synthese eines bioaktiven Glases 
Für die Synthese des bioaktiven Glases wurden zwei unterschiedliche Rohstoffmischungen 
verwendet. Die Mischungen sind in Tabelle 3 dargestellt. Die Mischungen wurden in PE-
Flaschen eingewogen und zur Homogenisierung für 12 h auf eine Rollenbank gelegt. 
Mischung 1 wurde in einen Aluminiumoxidtiegel gegeben und in einen auf 700 °C 
vorgewärmten Ofen (Typ 312476, Therm-AIX, Aachen) gestellt. Der Tiegel wurde innerhalb 
von zwei Stunden auf 1400 °C erhitzt und bei dieser Temperatur für eine halbe Stunde 
gehalten. Anschließend wurde die flüssige Schmelze in Wasser abgegossen. Nach dem 
Abgießen wurde das Wasser dekantiert und die gewonnene Glasfritte in einem 
Trockenschrank für 12 h bei 60 °C getrocknet. Das Glas wurde abschließend in einer 
Schwingscheibenmühle (TF 100, Siebtechnik, Mülheim an der Ruhr) gemahlen und mittels 
Röntgenfluoreszenz (RFA) analysiert. 
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Tabelle 3: Zusammensetzung der Rohstoffgemenge für die Synthese des bioaktiven Glases 
45S5 nach Hench. 
Rohstoffe Formel Mischung 1 
(g) 
Mischung 2 
(g) 
Quarzpulver SiO2 32,92 33,67 
Natriumcarbonat Na2CO3 30,65 31,34 
Calciumcarbonat CaCO3 25,80 26,38 
Calciumhydrogenphosphat-Dihydrat CaHPO4 * 2H2O 10,64  
Calciumhydrogenphosphat CaHPO4  8,61 
 
Mischung 2 wurde ebenfalls in einem Aluminiumoxidtiegel in einem Vorwärmofen (L9/11, 
Nabertherm, Lilienthal) auf 700 °C erhitzt. Von dort wurde der Tiegel in einen 1300 °C heißen 
Ofen (Typ 312476, Therm-AIX, Aachen) umgesetzt und eine halbe Stunde lang 
wärmebehandelt. Um eine größere Menge Glas zu erhalten, wurde von dem 
Rohstoffgemenge in die flüssige Schmelze zweimal in einem Abstand von 10 min 
nachchargiert. Das Gemenge wurde dann für weitere 45 min bei 1300 °C wärmebehandelt 
und in Wasser abgegossen. Wie oben beschrieben, wurde das Wasser abschließend 
dekantiert, die Glasfritte bei 60 °C getrocknet, in der Schwingscheibenmühle gemahlen und 
mittels RFA analysiert. 
In einem dritten Versuch wurde Mischung 2 nach dem gleichen Prinzip, wie oben 
beschrieben, zu einer Glasfritte verarbeitet, jedoch mit dem Unterschied, dass anstelle des 
Aluminiumoxidtiegels ein Platin-Rhodium-Tiegel verwendet wurde. Das Glas wurde ebenfalls 
mittels RFA und zusätzlich mittels Röntgenbeugung (XRD) analysiert. 
 
3.3.1.2 Suspensionsaufbereitung von Tricalciumphosphat und Bioglas 
In einer ersten Versuchsreihe wurde reines Tricalciumphosphat mit verschiedenen 
organischen Zusätzen zu einer wässrigen Suspension aufbereitet. Hierfür wurde ein 
Tricalciumphosphat-Pulver verwendet, welches mittels Hochtemperatursynthese hergestellt 
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worden war. Das Pulver wurde zunächst mit demineralisiertem Wasser zu einer Suspension 
verarbeitet und anschließend mit verschiedenen organischen Additiven, die zum einen 
sterisch stabilisierend wirken, als auch bindende Funktionen aufweisen sollten, vermischt. 
Die genauen Zusammensetzungen der Mischungen sind in Tabelle 4 angegeben. 
 
Tabelle 4: Wässrige Tricalciumphosphat-Suspensionen mit organischen Zusätzen. Es wurden 
fünf verschiedene Suspensionen hergestellt, die sich sowohl in den Anteilen der organischen 
Zusätze, als auch im Wasser- Feststoff-Verhältnis unterschieden. 
Suspension Nr. 1 2 3 4 5 
β-TCP (Gew.-%) 40  45  40  40  55  
H2O (Gew.-%) 56  44  50,5  51,5 44 
Dolapix CE 64 (Gew.-%) 3 3 3 2,5 1 
Dolapix PC 75 (Gew.-%)    5  
Optapix PAF 35 (Gew.-%) 1  3   
Optapix AC 112 (Gew.-%)  3    
PEG 400 (Gew.-%)  2 2   
Zusoplast WE 52 (Gew.-%)  3 0,5   
PVA 4 (Gew.-%)   1 2  
 
Sämtliche organische Zusätze wurden von der Firma Zschimmer und Scharz (Lahnstein) 
bezogen. Zur Homogenisierung wurden die Suspensionen in PE-Flaschen für 12 h auf einer 
Rollenbank gelagert. Anschließend wurde das Zeta-Potential unter Variation des pH-Wertes 
mittels eines Acousto Sizers (Acoustosizer IIs, Colloidal Dynamics, Eke, Belgien) gemessen. 
Die Messungen wurden immer im unmodifizierten Bereich (pH-Werte bei ca. 9) gestartet 
und von da aus mit kontinuierlich sinkendem pH-Wert fortgeführt. Die pH-Wert 
Modifizierungen wurden mittels Titration mit vier- molarer HCl-Lösung erreicht. Gemessen 
wurde bis zu einem pH-Wert von vier, wonach die Messungen, auf Grund der hohen 
Viskositäten der Suspensionen, abgebrochen wurden. Bei Suspension 5 musste während der 
53 
 
Messung, bei einem pH-Wert von 6,4, die HCl-Lösung nachgefüllt werden, weshalb dieser 
Messpunkt zweimal gemessen wurde. 
In Vorbereitung auf die Sprühgranulation wurden weitere Suspensionen erstellt. Zum einen 
wurden reine β-Tricalciumphosphat-Suspensionen ohne organische Zusätze aufbereitet, zum 
anderen wurden β-Tricalciumphospaht-Suspensionen mit steigenden Anteilen an bioaktiven 
Glas (45S5 Bioglass) synthetisiert. Bei der Herstellung der Suspensionen wurde wieder das β-
Tricalciumphosphat aus der Hochtemperatursynthese verwendet. Um die Auswirkungen des 
Mahlprozesses auf die Sprühgranulation zu erörtern, wurde das β-Tricalciumphosphat-
Pulver mit demineralisiertem Wasser in einem Wasser- zu Feststoff-Verhältnis von eins 
vermischt. Die Suspension wurde in zwei Teile aufgeteilt. Beide Teile wurden jeweils in einer 
mit Polyurethan ausgekleideten Kugelmühle (Size 1, Haldenwanger, Waldkraiburg) unter 
Zuhilfenahme von Yttriumoxid-stabilisierten Zirkonoxidkugeln (ø = 10 mm, Tosoh, Japan) auf 
einer Rollenbank gemahlen, wobei der erste Teil für vier Stunden und der zweite Teil für 24 
Stunden gemahlen wurde. Eine weitere β-Tricalciumphosphat-Suspension wurde unter den 
gleichen Bedingungen wie oben beschreiben für 24 Stunden gemahlen, jedoch betrug das 
Wasser- zu Feststoff-Verhältnis nur 0,8 und es wurden 1,5 Gew.-% Trinatriumcitrat als 
Additiv hinzugegeben. Die Suspensionsaufbereitungen mit den steigenden Bioglas-Anteilen 
fanden nach dem gleichen Prinzip statt. Es wurde jeweils eine Suspension mit 10 Gew.-%, 
mit 20 Gew.-%, mit 50 Gew.-% und mit 60 Gew.-% Bioglas-Anteil hergestellt. Alle 
Suspensionen wurden mit einem Wasser- zu Feststoff-Verhältnis von 0,8 und einem Zusatz 
von 1,5 Gew.-% Trinatriumcitrat erstellt. Die Mahlzeit in der Kugelmühle betrug jeweils 24 
Stunden. 
 
3.3.1.3 Sprühgranulation 
Die Sprühgranulation fand in einem Sprühturm der Marke „Mobile Minor 2000“ (Typ H, Niro, 
Soeborg, Dänemark) mit Heißluft-Gegenstrom-Prinzip statt. Die Suspensionen wurden in 
einem vorgewärmten Stahlturm über eine Springbrunnen-Zweistoffdüse gegen einen 
erhitzten Luftstrom versprüht und verwirbelt. Das durch die Trocknung entstandene 
Granulat wurde in einem Glasbehälter am unteren Ende des Stahlturms gesammelt. Der 
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entstandene Feinstaub hingegen wurde während des Prozesses über einen angeschlossenen 
Zyklon abgeschieden und separat aufgefangen.  
Die erste Sprühgranulation fand mit der im vorangegangenen Kapitel 3.3.1.2 beschriebenen 
Suspension 5 statt, die ein Wasser- zu Feststoff-Verhältnis von 0,8 hatte und mit 1 Gew.-% 
Dolapix CE 64 versetzt war. Aus dieser Suspension wurden drei Teile mit unterschiedlichen 
pH-Werten (pH 9,3, pH 5,5, pH 4,5) durch Addition von vier-molarer HCl-Lösung erstellt. Die 
Sprühparameter sind in Tabelle 5 wiedergegeben.  
 
Tabelle 5: Parametereinstellungen bei der Sprühgranulation einer β-Tricalciumphosphat-
Suspension (Suspension 5) mit drei verschiedenen pH-Werten. Die Einlasstemperatur war 
bei allen Versuchen konstant 235 °C, die Auslasstemperatur konstant 100 °C.  
pH-Wert Pumpengeschwindigkeit (Upm) Luftdruck (bar) Luftdurchlass (%) 
9,3 30 1,75 19 
5,5 50 1,4 25 
4,5 40 1,45 20 
 
Die Einlasstemperatur betrug bei der gesamten Versuchsreihe 235 °C. Die Parameter-
einstellungen Pumpengeschwindigkeit, Luftdruck und Luftdurchlass wurden so variiert, dass 
die Auslasstemperatur für alle Sprühvorgänge konstant auf 100 °C blieb. Das gesammelte 
Granulat wurde anschließend mittels elektronenmikroskopischen Aufnahmen hinsichtlich 
der Morphologie und mittels Lasergranulometrie hinsichtlich Granaliengrößenverteilung 
analysiert.  
Die zweite Sprühgranulation wurde mit den reinen β-Tricalciumphosphat-Suspensionen, 
welche für 4, bzw. 24 Stunden gemahlen wurden, durchgeführt. Beide Suspensionen 
konnten mit den gleichen Parametereinstellungen (Einlasstemperatur 265 °C, Auslass-
temperatur 85 °C, Pumpengeschwindigkeit 65 Upm, Luftdruck 1,5 bar, Luftdurchlass 40 %) 
abgesprüht werden. Im Gegensatz dazu mussten die Parameter für die β-Tricalcium-
phosphat-Suspension mit den zusätzlichen 1,5 Gew.-% Trinatriumcitrat stark verändert 
werden (Einlasstemperatur 235 °C, Auslasstemperatur 107 °C, Pumpengeschwindigkeit 
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135 Upm, Luftdruck 1,5 bar, Luftdurchlass 45 %), um einen stabilen Sprühprozess zu 
gewährleisten. Die abgesprühten Granulate wurden erneut mittels elektronenmikros-
kopischen Aufnahmen analysiert. Das Granulat aus der Suspension mit Trinatriumcitrat 
wurde später im Pulverbett-basiertem 3D-Druck eingesetzt und deshalb noch zusätzlich 
mittels Lasergranulometrie untersucht. 
Die dritte Sprühgranulation wurde mit den Suspensionen aus β-Tricalciumphosphat und 
45S5 Bioglass durchgeführt. Bis auf die Pumpengeschwindigkeit konnten für alle Versuche 
die Parameter konstant gehalten werden (Einlasstemperatur 235 °C, Auslasstemperatur 
100 °C, Luftdruck 1,5 bar, Luftdurchlass 40 %). Die Pumpengeschwindigkeit wurde von 
60 Upm (bei 10 Gew.-% 45S5 Bioglass) auf 30 Upm (bei 60 Gew.-% 45S5 Bioglass) in 
Zehnerschritten heruntergeregelt, um einen stabilen Prozess zu gewährleisten. Die 
Granulate wurden abschließend mittels Elektronenmikroskopie analysiert. Das Granulat mit 
den 60 Gew.-% 45S5 Bioglass wurde für weitere Versuche mit dem Pulverbett-basiertem 3D-
Drucker ausgewählt und daher zusätzlich mittels Lasergranulometrie untersucht.  
 
 
3.3.2 Synthese eines plastischen Calciumphosphat-Verbundwerkstoffes 
In diesem Kapitel wird die Synthese eines plastischen Verbundwerkstoffes auf der Basis von 
β-Tricalciumphosphat und organischen Polymeren dargestellt. Der Verbundwerkstoff sollte 
extrudierbar sein und gleichzeitig die Kriterien eines degradierbaren Knochenzementes 
erfüllen. Dadurch sollte der Verbundwerkstoff die Herstellung von Gerüststrukturen 
(Scaffolds) mittels „Dispense Plotting“ ermöglichen ohne eine anschließende Wärme-
behandlung nötig zu machen.  
 
3.3.2.1 Das Systems Calciumphosphat-Polyethylenglykol-Trinatriumcitrat als 
Knochenzement 
Als Basis für den Verbundwerkstoff wurde β-Tricalciumphosphat verwendet, welches über 
eine Hochtemperatursynthese hergestellt wurde. Das β-Tricalciumphosphat wurde mit 
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demineralisiertem Wasser in einem Verhältnis von 1:1 vermischt und in einem Attritor für 
zwei Stunden bei 1500 U/min gemahlen. Als Mahlkörper dienten Yttriumoxid-stabilisierte 
Zirkonoxidkugeln (ø = 1 mm, Tosoh, Japan). Der Mahlbecher und die Beschichtung des 
Mahlwerkes bestanden dabei aus Polyurethan, um einen möglichst geringen Abrieb zu 
gewährleisen. Nach dem Mahlvorgang wurden die Mahlkörper mittels Sieben abgetrennt 
und die Suspension über Sprühtrocknung granuliert. Die Sprühtrocknung fand an derselben 
Anlage und unter den gleichen Sprühparametern statt, wie es in Kapitel 3.3.1.3 für reine β-
Tricalciumphosphat-Suspensionen beschrieben wurde. Das entstandene Granulat wurde für 
alle weiteren Folgeversuche verwendet.  
In einer ersten Versuchsreihe wurde das Plastische Limit (PL) des β-Tricalciumphosphat-
Granulates in Verbindung mit reinem, demineralisierten Wasser, einer 15 Gew.-%igen 
wässrigen Trinatirumcitrat-Lösung (Fluka, Buchs, Switzerland) und mit reinem Polyethylen 
Glykol (Kettenlänge 400, Merck, Darmstadt) ermittelt. Das Plastische Limit, oder auch 
Ausrollgrenze, ist über das Minimum an Flüssigkeit definiert, welche zu einem Pulver 
hinzugefügt werden muss, um eine formbare Masse zu erhalten (ASTM D 4318). Für die 
Versuchsreihe wurden 3 g β-Tricalciumphosphat-Granulat mit 0,5 g der entsprechenden 
Flüssigkeit (Wasser, 15 Gew.-%ige Trinatriumcitrat-Lösung bzw. Polyethylen Glykol 400) bei 
3000 U/min in einem Speedmixer (DAC 150.1 FVZ, Hauschild, Hamm) für 30 s vermischt. 
Anschließend wurden immer wieder 0,05 g der entsprechenden Flüssigkeit hinzugefügt und 
für 30 s bei 3000 U/min eingemischt. Dies wurde so lange wiederholt, bis das jeweilige 
Plastische Limit erreicht wurde. Um die Verbindung von Trinatriumcitrat und Polyethylen 
Glykol zu untersuchen, wurde zusätzlich nach der gleichen Methode das Plastische Limit für 
eine Mischung aus 3 g β-Tricalciumphosphat und 0,1 g Polyethylen Glykol 400 unter 
Hinzugabe von 15 Gew.-%iger Trinatriumcitrat-Lösung bestimmt.  
Die Extrudierbarkeit verschiedener wässriger Pasten auf Basis des β-Tricalciumphosphat-
Granulates mit den Zusätzen Trinatriumcitrat und Polyethylen Glykol (Kettenlängen 400 und 
10.000) wurde mittels Pressversuchen durch eine 0,5 mm große Düse untersucht. Hierzu 
wurden Pasten mit unterschiedlichen Zusammensetzungen erstellt wie sie in Tabelle 6 
dargestellt sind. 
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Tabelle 6: Extrusionsversuche mit verschiedenen β-Tricalciumphosphat-Pasten. Die Pasten 
wurden bei konstanter Geschwindigkeit durch eine 0,5 mm Düse gepresst und die 
notwendige Kraft gemessen. Da nicht alle Pasten extrudiert werden konnten, wurde der 
Versuch in diesen Fällen bei einer Presskraft von 10000 N abgebrochen. 
Komposit-
Nummer 
β-TCP 
(Gew.-%)  
PEG 400 
(Gew.-%) 
50 Gew.-% PEG 
10000 Lösung 
(Gew.-%) 
15 Gew.-% 
Trinatrium-
citratlösung 
(Gew.-%) 
Destilliertes 
Wasser 
(Gew.-%) 
1 58,8 0 0 0 41,2 
2 60,6 0 0 39.4 0 
3 69,0 31,0 0 0 0 
4 62,5 2,1 0 35,4 0 
5 57,2 25,7 0 17,1 0 
6 61.9 27,8 10,3 0 0 
7 58,2 26,1 9,7 5,8 0 
8 50,8 22,8 8,5 5,1 12,6 
9 49.0 23,5 9,8 5,9 11,8 
 
Da Polyethylen Glykol mit einer Kettenlänge von 10.000 nicht flüssig ist, wurde es in einem 
Verhältnis von 1 zu 1 in demineralisiertem Wasser gelöst, bevor es mit dem β-
Tricalciumphosphat vermischt wurde. Die Durchmischung aller Pasten fand standardmäßig 
in einem Speedmixer für 30 s bei 3000 U/min statt. Nach der Durchmischung wurde die 
jeweilige Paste in eine Metallform gegeben und mittels eines Stempels durch eine auf der 
anderen Seite befindlichen Düse (0,5 mm) gepresst (Abbildung 6). 
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Abbildung 6: Metallkonstruktion (a: Aufbau, b: Einzelteile) für die Extrusions-
untersuchungen. Die zu untersuchende Masse wurde in die Metallform gefüllt und über den 
Stempel extrudiert. Ein Metallkäfig sorgte dabei für einen dichten Verschluss der 
Metallform. Das extrudierte Material konnte unterhalb der Konstruktion aufgefangen 
werden.  
 
Die Extrusion fand unter Zuhilfenahme einer Universal Prüfmaschine (Z030, Zwick, Ulm) 
statt. Das Querjoch der Prüfmaschine wurde dabei auf eine konstante Geschwindigkeit von 
10 mm/min gestellt und die Presskraft kontinuierlich gemessen. In den Fällen, bei denen die 
Presskraft 10.000 N erreichte, wurde der Versuch abgebrochen. 
 
3.3.2.2 Viskositäts- und Dichtemessungen des extrudierbaren Zementes 
Der Zement bestehend aus 49 Gew.-% β-TCP, 23,5 Gew.-% PEG 400, 9,8 Gew.-% PEG 10000 
Lösung, 5,9 Gew.-% Trinatriumcitrat-Lösung und 11,8 Gew.-% destilliertem Wasser 
(Komposit-Nummer 9, Tabelle 6) wurde in Zylinder mit einem definierten Volumen von 
380 µl gefüllt. Sechs identische Zylinder wurden mit der Zementmischung gefüllt und das 
Gewicht des jeweils verwendeten Materials bestimmt. Anhand der gemessenen Gewichte 
wurde die Dichte errechnet und die Standardabweichung bestimmt. 
Stempel 
Metallform 
Düsenausgang 
Extrudiertes Material 
a) b) 
Metallkäfig 
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Die Viskositätsbestimmung wurde analog zu einem Kugelviskosimeter [135], mit einer 
zusätzlich auf die Kugel beaufschlagten Kraft F, durchgeführt. Hierzu wurde ein Zylinder mit 
einem Durchmesser von 15 mm mit dem Zement (Komposit-Nummer 9) gefüllt. Auf dem 
oberen Ende der Zementpaste wurde eine Zirkonoxidkugel mit einem Radius von 10 mm 
platziert. Die Kugel wurde anschließend mit einem Stempel (unter Verwendung einer 
Universal-Prüfmaschine), bei einer konstanten Vorschubgeschwindigkeit von 1 mm/s, durch 
den Zement gedrückt. Die Kraft wurde gemessen sobald die Kugel komplett in der Paste 
eingesunken war. Anhand der Kraft wurde dann die Viskosität wie folgt errechnet.  
Die Summe aus der Reibungskraft Fr, die auf eine Kugel (Radius r, Volumen V, Gewicht Ms), 
die mit einer Geschwindigkeit v durch ein Medium (Viskosität η, Dichte ρc) (Stoksches 
Gesetzt) bewegt, plus die Auftriebskraft FA wurde gleich der Gewichtskraft der Kugel plus der 
gemessenen Kraft F gesetzt: 
Fr + FA = Fg + F              (13) 
Die Reibungskraft Fr, die Auftriebskraft FA und die Gewichtskraft der Kugel ergeben sich über 
die folgenden Gleichungen: 
Fr = 6πηrv              (14) 
FA = Vρcg              (15) 
Fg = Msg              (16) 
Mit g als Gravitationskonstante.  
Durch Einsetzen der Formeln 14-16 ergibt sich aus Gleichung 13: 
𝜂 =
𝑀𝑠𝑔+𝐹−𝑉ρ𝑐𝑔
6πrv
              (17) 
Die Viskosität konnte somit über die Gleichung 17 mittels der gemessenen Kraft bestimmt 
werden.  
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3.4 Scaffold-Synthese mittels generativer 
Fertigungsverfahren 
In diesem Kapitel werden die Synthesen von Calciumphosphat-basierten Gerüststrukturen 
mittels drei verschiedener generativer Fertigungsverfahren vorgestellt. Bei den Verfahren 
handelt es sich um das Pulverbett-basierende 3D-Drucken, das Dispense Plotting und das 
Schlickergussverfahren in 3D-gedruckte „Lost-Wax“ Formen. 
 
3.4.1 Pulverbett-basiertes 3D-Drucken des Tricalciumphosphat-Bioglas-
Verbundwerkstoffes 
Im folgenden Unterkapitel wird das Pulverbett-basierte 3D-Drucken, mit dem in Kapitel 
3.3.1. hergestellten Verbundwerkstoff aus β-Tricalciumphosphat und bioaktiven Glas, 
vorgestellt. Dabei wird zuerst auf die Auswahl eines geeigneten Bindersystems eingegangen. 
Nach der Binderwahl wird der Pulverbettdruck unter Variation der Druckerparameter 
dargestellt. Abschließend werden Untersuchungen über die Auswirkungen des Sinterns auf 
gedruckte Proben gezeigt. 
 
3.4.1.1 Auswahl eines geeigneten Bindersystems 
Die Auswahl eines geeigneten Bindersystems wurde zuerst anhand von Tropfenversuchen 
verschiedener organischer Lösungen in ein Pulverbett aus β-Tricalciumphosphat-Granulat 
untersucht. Hierzu wurde eine dünne Schicht aus dem Granulat, welches wie in Kapitel 
3.3.1.3 beschrieben, hergestellt worden war, in einem Uhrglas ausgebreitet und jeweils eine 
der organischen Lösungen mit einer Pipette hineingeträufelt. Als organische Binder wurden 
10 und 20 Gew.-%ige Lösungen von Polyvinylpyrrolidon K90 (Merck, Darmstadt), 
Polyethylenglycol 400 und 10000 (Merck, Darmstadt), Glycerin (Merck, Darmstadt) und dem 
Binder Optapix AC 112 (Zschimmer und Schwarz, Lahnstein) verwendet. Die Mischungen 
wurden über Nacht bei Raumtemperatur getrocknet und anschließend versucht, mit einem 
Spatel die eingetropften Stellen herauszuheben. Der Versuch wurde als positiv gewertet, 
wenn sich das Tropfengebilde zerstörungsfrei aus dem Pulverbett herausheben ließ. 
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Im nächsten Schritt wurden Viskositätsuntersuchungen mit den als erfolgreich gewerteten 
organischen Lösungen durchgeführt. Als Referenz wurde eine Viskositätsmessung an dem im 
Pulverbett-basierten 3D-Drucker als Standard verwendeten Binder (Z-Bond 90, Z-
Corporation, Burlington, USA) durchgeführt. Die organischen Lösungen von Polyvinyl-
pyrrolidon K90, Polyethylenglycol 10000 und dem Binder Optapix AC 112 wurden verdünnt, 
um eine Anpassung an die Viskositätskurve des Z-Bond 90 Binders zu erreichen. Alle 
Viskositätsmessungen wurden an einem Rotations-Rheometer (Viscolab LC10, Physica 
Messtechnik, Stuttgart) durchgeführt und die Messkurven miteinander verglichen. 
Da der Binder Optapix AC 112 auch in höheren Konzentrationen an die Viskositätskurve des 
Z-Bond 90 Binders angepasst werden konnte, wurden mit ihm 2D-Druckversuche 
durchgeführt. Hierzu wurde der Binder in Konzentrationen von 10 und 20 Gew.-% in einen 
Druckkopf (HP 45 black, Hewlett Packard, Palo Alto, USA) gefüllt und mittels eines Druckers 
(Deskjet 930 C, Hewlett Packard, Palo Alto, USA) in auf weißem Papier verdruckt. Als 
Druckbild sollte dabei ein komplett flächig ausgefülltes Rechteck entstehen. 
 
Als Alternative zu einem organischen Binder wurden Versuche mit Orthophosphorsäure und 
Pyrophosphorsäure als Binder durchgeführt. Zur Untersuchung der Reaktion der 
Phosphorsäuren mit β-Tricalciumphosphat wurde jeweils eine Handanmischungen aus β-
Tricalciumphosphat-Granulat (siehe Kapitel 3.3.1.3.) und einer zwei-molaren Ortho-
phosphorsäure (Sigmar Aldrich, St. Louis, USA) bzw. einer zwei-molaren Pyrophosphorsäure 
(Sigmar Aldrich, St. Louis, USA) angesetzt. Hierzu wurde das Granulat in einen Becher 
eingewogen und die entsprechende Säure in einem Pulver-Flüssigkeits-Verhältnis von 1,5 
hinzugefügt. Das Gemisch wurde daraufhin mit einem Spatel 20 Sekunden lang manuell 
durchgeknetet und anschließend zum Aushärten in zylindrische Silikonformen gegeben. 
Nach einer Trocknungszeit von 24 Stunden wurden die entstandenen, tablettenförmigen 
Proben aus den Silikonformen entnommen und in Epoxidharz eingebettet. Die Proben 
wurden geschliffen und mittels elektronenmikroskopischen Aufnahmen und Energie-
dispersiver Röntgenspektroskopie analysiert. 
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Um die Wirkung fein zerstäubter Säure-Tröpfchen auf das β-Tricalciumphosphat-Granulat zu 
untersuchen, wurde eine zwei-molare Phosphorsäure-Lösung (1 mol Orthophosphorsäure + 
1 mol Pyrophosphorsäure) hergestellt und diese mittels einer Sprühflasche über dem 
Granulat zerstäubt. Die entstandene Probe wurde für 24 Stunden getrocknet und mittels 
elektronenmikroskopischen Aufnahmen analysiert.  
 
3.4.1.2 Pulverbett-basiertes 3D-Drucken unter Variation der Druckeinstellungen 
Das synthetisierte Verbundgranulat aus β-Tricalciumphosphat und einem bioaktiven Glas 
(siehe Kapitel 3.3.1.) wurde als Pulverkomponente in einem Pulverbett-basiertem 3D-Ducker 
(Designmate CX, Z-Corporation, Burlington, USA) eingesetzt. In einer ersten Versuchsreihe 
wurden Binderflüssigkeiten auf Basis von Phosphorsäure getestet. Eingesetzt wurden 
verschiedene Konzentrationen an Ortho- und Pyrophosphorsäure, die teilweise mit 20 Gew.-
% Isopropanol versetzt wurden (Tabelle 7). 
Alle Druckversuche wurden bei konstanter Schichtdicke (87,5 µm) und konstanter 
Bindersättigung (eingedrucktes Bindervolumen pro Pulvervolumen) von 0,376 ml Binder pro 
1 mm3 Pulver durchgeführt. Für die Tests wurden tablettenförmige Proben mit einem 
Durchmesser von 20 mm und einer Höhe von 10 mm gedruckt. Um die Kanteneffekte besser 
beurteilen zu können, war die Grundfläche der Tabletten nicht rund, sondern bestand aus 
einem 14-Eck. 
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Tabelle 7: Mischungsverhältnisse Phosphorsäure-basierter Binder. Als Basislösung sind die 
molaren Konzentrationen an Orthophosphorsäure und Pyrophosphorsäure in mol/l 
angegeben. Die Basislösungen wurden, wie in der Tabelle angegeben, teilweise mit 20 Gew.-
% Isopopanol gemischt. 
Binder-
Nr. 
Orthophosphorsäure 
(mol/l) 
Pyrophosphorsäure 
(mol/l) 
Isopropanol (Gew.-%) 
1  1  
2  1,5  
3  2 20 
4  2,5 20 
5 1   
6 1,5   
7 2   
8 2  20 
9 2,5  20 
10 1 1 20 
11 1,25 1,25 20 
12 1,5 1,5 20 
 
Für alle weiteren Druckversuche wurde die Bindermischung 10 (zwei-molare Mischung aus 
1 mol Orthophosphorsäure + 1 mol Pyrophosphorsäure in Kombination mit 20 Gew.-% 
Isopropanol) verwendet.  
Der zweite Druckparameter, der variiert wurde, war die Bindersättigung. Bei einer 
konstanten Schichtdicke von 87,5 µm wurde die Bindersättigung zwischen 0,301 ml und 
0,526 ml Binder pro 1 mm3 Pulver variiert. Als Probekörper wurden wieder die oben 
beschriebenen Tabletten mit 14-eckiger Grundfläche verwendet. 
Als letzter Druckparameter wurde die Schichtdicke der einzelnen Pulverlagen, welche 
während eines Druckes vom Rakelsystem des 3D-Druckers auf die Bauplattform aufgetragen 
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werden, variiert. Die Schichtdicke wurde dabei zwischen 35 µm, 50 µm, 75 µm 87,5 µm und 
100 µm variiert. Bei diesen Druckversuchen wurde die Bindersättigung auf konstanten 0,414 
ml Binder pro mm3 Pulver gehalten. Auch hier wurden wieder die oben beschriebenen 
Tablettenformen gedruckt. Zusätzlich wurden 6 cm lange Biegebruchstäbchen (Höhe 3 mm, 
Tiefe 4 mm) hergestellt, um die Druckgenauigkeit dünner Strukturen zu untersuchen.  
Als abschließendes Experiment zu Parametereinstellungen am 3D-Drucker wurden mit den 
als optimal angesehenen Parametern (75 µm Schichtdicke, 0,414 ml Binder pro mm3 Pulver, 
Binder Nummer 10 aus 1 Mol Orthophosphorsäure und 1 Mol Pyrophosphorsäure mit 20 
Gew.-% Isopropanol) miniaturisierte Versionen eines humanen Femurs (Oberschenkel-
knochen) und eines humanen Craniums (Schädel) gedruckt.  
 
3.4.1.3 Sinteruntersuchungen an gedruckten Proben 
3D-gedruckte Biegebruchstäbchen wurden zur Untersuchung des Einflusses verschiedener 
Sintertemperaturen bei 950 °C, 1000 °C und 1050 °C gesintert. Die Biegebruchstäbchen 
wurden mit dem Phosphorsäure-Binder Nr. 10 (Kapitel 3.4.1.2.) bei einer Schichtdicke von 
75 µm und einer Bindersättigung von 0,414 ml Binder pro mm3 Pulver gedruckt. Jeweils 10 
Biegebruchstäbchen von jeder Temperaturbehandlung wurden mittels eines 4-Punkt-
Biegetestes an einer Universalprüfmaschine (Z030, Zwick, Ulm) hinsichtlich ihrer 
Biegefestigkeit analysiert. Anschließend wurde das Gefügebild der Bruchkante eines bei 
1000 °C und eines bei 1050 °C gesinterten Stäbchens mittels elektronenmikroskopischen 
Aufnahmen untersucht. Um genauere Kenntnisse über die Porosität zu erhalten wurde eine 
Quecksilberdruckporosimetrie (AutoPore IV, Micrometrics, Norcross, USA) mit einer bei 
1000 °C gesinterten Probe durchgeführt. 
 
3.4.2 „Dispense Plotting“ des extrudierbaren Knochenzementes 
In diesem Kapitel wird die Generierung von Scaffolds mittels „Dispense Plotting“ dargestellt. 
Die Herstellung der Scaffolds wurde mit der zuvor entwickelten Calciumphosphat-basierten 
Zementpaste (siehe Kapitel 3.3.2) in Kooperation mit TNO (Nederlandse Organisatie voor 
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toegepast-natuurwetenschappelijk onderzoek, Eindhoven, Niederlande) durchgeführt. Dies 
wurde bereits im Journal „BioMed Research International“ im Zusammenhang mit an den 
Scaffolds durchgeführten Zellkultur- und Tierversuchen veröffentlicht [10]. Der 
Dispensplotter wurde bei TNO von Herrn Bart van de Vorst konstruiert. Die Generierung der 
Scaffolds wurde anschließend in direkter Kooperation mit Herrn van de Vorst in den 
Laboratorien von TNO durchgeführt. Hierzu wurde das Komposit 9 (Tabelle 6, Kapitel 3.3.2.1) 
in auswechselbare Spritzen gefüllt, welche über einen xyz-Tisch verfahrbar waren. Mittels 
Druckluft konnten das Komposit über die Spritzen durch eine 0,5 mm Düse kontinuierlich 
extrudiert werden. Der extrudierte Strang wurde durch gezieltes Ablegen in Lagen mit 
Abständen von 1,5 mm zwischen den Strängen und einer 60 ° Rotation von Lage zu Lage zu 
zylindrischen Scaffolds aufgebaut. Für die Tierversuche wurden insgesamt sechs Scaffolds 
aus dem Komposit 9 und sechs weitere aus dem Komposit 9 mit einer Zugabe von 10 Gew.-% 
eines Polymethylmethacrylat-Granulats (ø = 20 µm, Dolphys Medical, Eindhoven, Nieder-
lande) mit einem Durchmesser von 16 mm und einer Höhe von 10 mm hergestellt. Die 
Scaffolds wurden nach einer Trocknungszeit von 24 Stunden in einer 3-molaren 
Phosphorsäure für 10 Minuten gehärtet und abschließend mit destilliertem Wasser 
gereinigt. Um die Scaffolds für die Implantation vorzubereiten, wurden sie mittels 
Gammastrahlen sterilisiert.  
Für Druckfestigkeitsanalysen wurden jeweils zehn zusätzliche Scaffolds mit und ohne 
Polymethylmethacrylat gedruckt und mit dem oben beschriebenen Verfahren in 
Phosphorsäure nachgehärtet. Da die Scaffolds eine kompakte Außenschicht besaßen, aber 
nur die innere Gitterstruktur gemessen werden sollte, wurde der kompakte Außenrand mit 
einem Skalpell abgetrennt. Die inneren Gitterstrukturen mit den Abmaßen 10 x 10 x 8 cm3 
wurden dann an einer Universalprüfmaschine mit einer konstanten Vorschub-
geschwindigkeit von 1 mm/s bis zum Bruch belastet. Zur Bestimmung der Phasen-
zusammensetzung wurde das gedruckte und gehärtete Material aufgemörsert und mittels 
Röntgenbeugung analysiert. 
 
 
66 
 
3.4.3 Scaffoldsynthese aus strontiumdotierten Calciumphosphaten mittels des 
„Lost-Wax“ Verfahrens  
In diesem Kapitel wird die Synthese von Gerüststrukturen aus Calciumphosphaten mittels 
Schlickerguss in 3D gedruckte Wachsformen vorgestellt. Das Kapitel gliedert sich in die 
Abschnitte Schlickerguss (in dem die Suspensionsaufbereitung, die Wachsbauteilherstellung 
der Gießprozess und die Sinterung dargestellt sind) und Eigenschaftsanalysen (in dem 
Festigkeitsanalysen und Porositätsuntersuchungen der gefertigen Bauteile wiedergegeben 
werden). 
 
3.4.3.1 Schlickerguss in 3D-gedruckte Wachsformen 
Für den Schlickerguss wurden zunächst aus den in Kapitel 3.3.2 synthetisierten 
Calciumphosphaten Suspensionen auf wässriger Basis hergestellt. Als erstes wurde ein 
Mischungsverhältnis von 50 Gew.-% β-Tricalciumphosphat-Granulat und 50 Gew.-% Wasser 
hergestellt. Da sich diese Suspension nicht verarbeiten ließ, wurde eine organische Lösung 
aus 93,77 Gew.-% H2O, 0,67 Gew.-% Contraspun, 4,42 Gew.-% Optapix PAF 35 und 1,24 
Gew.-% Dolapix CE 64 (Zschimmer & Schwarz, Lahnstein) hergestellt. Diese spezifischen 
organischen Additive wurden gewählt, um eine sterische Stabilisierung zu erreichen 
(Dolpapix CE 64, Optapix PAF 35), sowie die Bildung von fein verteilten Blasen über einen 
Entschäumer (Contraspun) zu verhindern. Die Mischung wurde zur Homogenisierung für 
mindestens 24 Stunden auf einer Rollenbank gelagert und dann mit dem β-
Tricalciumphosphat-Granulat in einem Speedmixer bei 3000 U/min für 30 Sekunden 
vermischt. Dabei wurde der Gehalt der flüssigen Phase kontinuierlich erhöht, bis eine 
gießfähige Suspension erreicht wurde. Die Zusammensetzung die für die Probenherstellung 
mit β-Tricalciumphosphat, strontiumdotierten β-Tricalciumphosphat und einer Mischung aus 
80 Gew.-% β-Tricalciumphosphat mit 20 Gew.-% strontiumdotierten β-Tricalciumphosphat 
letztendlich verwendet wurde, betrug 69 Gew.-% Feststoff zu 31 Gew.-% organische Lösung. 
Bei den Suspensionen mit Hydroxylapatit (mit und ohne Strontium) wurde der 
Flüssigkeitsanteil auf 60 Gew.-% erhöht, um eine verarbeitbare Masse zu erhalten. Als 
letztes wurde eine Mischung aus 20 Gew.-% strontiumdotierten Hydroxylapatit und 80 Gew-
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% β-Tricalciumphosphat mit einem Feststoffanteil von 56 Gew.-% und einem Flüssigkeit-
santeil von 44 Gew.-% nach der gleichen Methode angemischt. 
Die Wachsbauteile, die als Formen für den Schlickerguss dienten, wurden an einem 
Wachsdrucker (T76, Solidscape, Idar-Oberstein) generiert. Die virtuellen Vorlagen, die für 
den Druck benötigt wurden, wurden mit Hilfe des Computerprogrammes „3-matic“ 
(Materialise, Leuven, Belgien) erstellt. Zum einen wurde das Modell eines flachen 
Hohlzylinders (Innendurchmesser = 11,5 mm, Höhe = 3 mm), der an einer Seite geschlossen 
war, generiert, um tablettenförmige Proben für mechanische Festigkeitsanalysen gießen zu 
können. Ein weiteres Hohlzylindermodell zur Synthese von Scaffolds für ein kritisches 
Defektmodell in einem Mäusefemur (Defektlänge = 1,7 mm, Durchmesser 2 mm) wurde 
ebenfalls mit diesem Programm erstellt. Das Modell wurde mit einem Standfuß und einem 
Angusstrichter versehen (Abbildung 7).  
 
 
Abbildung 7: Virtuelles Modell einer Gussform für den Schlickerguss eines Implantates für 
den Mäusefemur. Der zylindrische Bereich in der Mitte ist die eigentliche Form für das 
Implantat. In ihm befinden sich drei Stäbe, die für drei Kanäle im späteren Gussteil sorgen. 
Darüber befindet sich ein konischer Anguss, der an der verjüngten Stelle abgetrennt werden 
kann. Unten befindet sich eine Standplattform, die zur Vereinfachung des Gießprozesses 
dient. 
Um durchgehende Kanäle im gegossenen Scaffold zu erzeugen, wurden drei Stäbe (ø = 400 
µm) mittig im Hohlzylinder platziert. Da die Sinterschwindung mit eingerechnet werden 
musste, wurde das Modell auf eine Höhe von 1,9 mm und einen Durchmesser von 2,3 mm 
vergrößert.  
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Die virtuellen Modelle wurden mit dem Wachsdrucker ausgedruckt, gereinigt und mit den 
oben beschriebenen Suspensionen gefüllt. Die gefüllten Wachsmodelle wurden 
anschließend in einen Exsikkator gestellt, der über eine Pumpe evakuiert wurde, bis 
eventuell eingeschlossene Blasen aus den Suspensionen entwichen. Für eine weitere 
Verdichtung wurden die Wachsmodell in eine Zentrifuge (CT 6 EL, VWR, Langenfeld) gestellt 
und bei 1000 U/min für 3 Minuten zentrifugiert. Der sich dadurch gebildete Wasserfilm auf 
der Oberfläche der gefüllten Wachsmodelle wurde mit Filterpapier abgezogen. Anschließend 
wurden die Modelle für 24 Stunden bei Raumtemperatur getrocknet. Von den getrockneten 
Formen wurden der Angußtrichter und der Standfuß mit einem Skalpell abgetrennt, bzw. die 
Oberfläche der Tablettenformen mit dem Skalpell plangeschnitten. Die so präparierten 
Formen wurden in einem Ofen (P 330, Nabertherm, Lilienthal) mit dem Aufheizprogramm, 
welches in Abbildung 8 dargestellt ist, gesintert.  
 
 
Abbildung 8: Temperaturprogramm für die Sinterung der mittels Schlickerguss hergestellten 
Calciumphosphat-Scaffolds. Die Sinterung fand bei 1200 °C statt. Bei 150 °C ist ein 
halbstündiges Plateau zum Wachsausschmelzen eingefügt.  
 
Abschließend wurden die gesinterten Proben im Ultraschallbad mit destilliertem Wasser 
gereinigt und bei 80 °C im Trockenschrank getrocknet. 
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3.4.3.2 Eigenschaftsanalysen der generierten Bauteile 
Die Festigkeiten der geschlickerten Bauteile wurden mittels des 4-Kugeltests analysiert. 
Hierfür wurden jeweils 30 tablettenförmige Proben aus den unter Kapitel 3.4.3.1 
beschriebenen Suspensionen mittels Schlickerguss in zylindrische Wachsformen 
(Innendurchmesser = 11,5 mm, Höhe = 3 mm) hergestellt. Die Proben wurden mit dem oben 
beschriebenen Sinterprogramm (Abbildung 8) gesintert und anschließend mit Schleifpapier 
(500er Körnung) auf ein Höhen- zu Durchmesser-Verhältnis von 1:10 geschliffen. 
Anschließend wurden die Proben mittels eines Schleifpapiers (2400er Körnung) poliert. Die 
Proben wurden mit dem 4-Kugeltest unter Verwendung von gehärteten Stahlkugeln an einer 
Universal-Prüfmaschine (Z030, Zwick, Ulm) bis zum Bruch getestet und die 
Versagensspannungen berechnet. Als Referenz wurden aus den Pulvern der gleichen 
Calciumphosphat-Mischungen Tabletten gepresst. Hierzu wurde eine Metallschablone mit 
Stempel (ø = 12 mm) verwendet. Von jedem Pulver wurden wieder 30 Proben hergestellt. 
Hierzu wurden 0,25 g des Pulvers in die Form eingewogen und unter uniaxialer Last (1500 N) 
über einen Zeitraum von 60 Sekunden zu tablettenförmigen Proben gepresst. Die Tabletten 
wurden, analog zu den geschlickerten Proben, gesintert, geschliffen und mittels 4-Kugeltest 
analysiert. Von allen Proben wurden die Weibull-Moduli und die charakteristischen 
Festigkeiten mit dem Programm Weibpar (WeibPar 4.3, Connecticut Reserve Technologies, 
Gates Mills, USA) berechnet. Für alle Parameter wurden zusätzlich die 90 %-
Vertrauensbereichsgrenzen mit einer Zuverlässigkeit von 90 % angegeben. 
Die Porositäten von geschlickerten und gesinterten β-Tricalciumphosphat-Proben, mit und 
ohne Strontiumdotierungen, wurden mittels Quecksilberdruckporosimetrie gemessen. 
Hierfür wurden tablettenförmige Proben nach dem oben beschriebenen Prinzip hergestellt. 
Um das für die Quecksilberdruckporosimetrie notwendig Probenvolumen zu erzeugen 
hatten die tablettenförmigen Wachsformen eine Höhe von 1 cm anstelle von 3 mm, 
wodurch dementsprechend dickere Proben synthetisiert wurden. Die Messung wurde mit 
einer AutoPore IV der Firma Micrometrics (Norcross, USA) durchgeführt.  
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4 Ergebnisse 
 
4.1 Ergebnisse der Untersuchungen an mineralischen 
Knochengeweben älterer Patienten 
In diesem Kapitel sind die Ergebnisse der Knochenuntersuchungen dargestellt. Zuerst wird 
die Phasenanalyse eines mazerierten Knochengewebes dargestellt. Im Anschluss werden 
elektronenmikroskopische Analysen temperaturbehandelter Knochenstücke gezeigt, anhand 
derer eine geeignete Temperaturbehandlung ermittelt wurde, um eine vollständige 
Verbrennung von noch vorhandener organischer Matrix durchzuführen. Desweiteren 
werden anhand von energiedispersiven Röntgenspektroskopie-Messungen die Calcium- zu 
Phosphor-Verhältnisse in Knochengeweben älterer Patienten wiedergegeben. Abschließend 
sind die Ergebnisse der Porositätsuntersuchungen an einen Rückenwirbel mit beginnender 
Osteoporose dargestellt.  
4.1.1 Phasenzusammensetzungen alternden Knochens 
Die erste Röntgenbeugungsanalyse eines mazerierten Knochengewebes ergab ein sehr breit 
gestreutes Beugungsdiagramm (Abbildung 9). In das Diagramm lassen sich zwar die Peaks 
des erwarteten Hydroxylapatits (PDF File 00-009-0432) hineinlegen, aber nicht eindeutig 
zuordnen. Die Röntgenfluoreszensanalyse zeigte neben Calcium (CaO = 60,6 Gew.-%) und 
Phosphor (P2O5 = 38,1 Gew.-%) als Hauptelemente Spuren von Silizium (SiO2 = 0,1 Gew.-%), 
Eisen (Fe2O3 = 0,3 Gew.-%), Magnesium (MgO = 0,7 Gew.-%) und Schwefel (SO3 = 0,2 Gew.-
%). Überdies zeigte sich, dass sich durch den Vorglühprozess ein Masseverlust von 
40,4 Gew.-% durch das Verbrennen von noch vorhandenem organischem Gewebe ergab. 
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Abbildung 9: Röntgenbeugungsdiagramm (schwarzes Diagramm) einer mazerierten 
Knochenprobe aus dem Rückenwirbel eines humanen Spenders. Das Diagramm ist sehr breit 
und unregelmäßig gestreut. Das Powder Diffraction File PDF 00-009-0432 (rotes 
Histogramm) lässt sich zwar theoretisch in das Diagramm einlegen, eine eindeutige 
Zuordnung ist jedoch nicht möglich.  
 
Die elektronenmikroskopischen Aufnahmen der Knochenproben aus dem Sternum zeigten 
eine deutliche Gefügeveränderung mit steigender Temperaturbehandlung. In Abbildung 10 
sind die Gefügebilder bei den verschiedenen Temperaturbehandlungen dargestellt. Ohne 
Temperaturbehandlung ist die übrig gebliebene organische Matrix zu erkennen. Diese Matrix 
ist nach der Temperaturbehandlung bei 400 °C noch nicht komplett ausgebrannt. Erst nach 
der Temperaturbehandlung bei 600 °C sind die nadelförmigen Hydroxylapatit-Kristalle der 
mineralischen Knochenphase zu erkennen. Bei 800 °C sind diese Kristalle größer und breiter 
geworden. Bei 1000 °C sind die Kristalle größtenteils zusammengewachsen und Risse im 
Gefüge entstanden. 
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Abbildung 10: Elektronenmikroskopische Aufnahmen temperaturbehandelten Knochens aus 
dem Sternum. Die Knochenproben zeigen abhängig von der Temperaturbehandlung ein 
verändertes Gefügebild. Das Gefüge ohne Temperaturbehandlung a) zeigt einen hohen 
Anteil an organischer Matrix. Diese organische Matrix ist bei einer Temperaturbehandlung 
von 400 °C (b) noch nicht vollständig ausgebrannt. Erst bei einer Temperatur von 600 °C (c) 
sind die feinen nadelförmigen Hydroxylapatit-Partikel zu erkennen. Die Form der Partikel 
verändert sich bei höheren Temperaturen zunächst in rundere und größere Partikel 
(800 °C, d). Bei 1000 °C (e) sind die Partikel mit stark einander verbacken und in ihrer 
ursprünglichen Form nicht mehr enthalten. In Bild f) ist eine mazerierte Knochenprobe 
dargestellt. Die Gelbfärbung zeigt das Vorhandensein einer organischen Matrix. 
a) b) 
c) d) 
e) f) 
73 
 
Um die Zusammensetzung der rein mineralischen Phase von humanem Knochen zu 
untersuchen, wurden Röntgenbeugungsanalysen von bei 600 °C wärmebehandelten 
Spendergeweben durchgeführt. Abbildung 11 zeigt die Analysen von vier Knochenproben 
aus dem Rückenwirbelbereich im Vergleich zu einer Probe, die nicht wärmebehandelt 
wurde. 
 
 
Abbildung 11: Röntgenbeugungsaufnahmen von bei 600 °C wärmebehandelten 
Knochenproben humanen Spendergewebes (Blau ♀ 92 Jahre, Magenta ♀ 68 Jahre, Braun ♂ 
79 Jahre, Grün ♀ 79 Jahre) im Vergleich zu einer unbehandelten Knochenprobe (Schwarz). 
Die wärmebehandelten Proben wurden mit einem Offset bezüglich der Intensität versehen, 
um eine Unterscheidung zu ermöglichen. Im Vergleich zu der unbehandelten Probe sind die 
Hydroxylapatit-Peaks (rotes Histogramm, Powder Diffraction File PDF 00-009-0432) der 
wärmebehandelten Proben deutlich zu erkennen.  
 
Die Diagramme zeigen eine Übereinstimmung mit Hydroxylapatit. Das Peakmuster ist im 
Vergleich zur unbehandelten Probe deutlich stärker ausgeprägt. Allerdings sind die Peaks 
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immer noch sehr breit, so dass gerade im Bereich der größten Peaks zwischen 2θ = 30° und 
35° eine Überlagerung stattfindet. Eine Eindeutige Zuweisung als reine Hydroxylapatit-Phase 
ist daher auch durch die Wärmebehandlung nicht möglich. Eine Unterscheidung der 
einzelnen Proben untereinander ist auch nicht möglich. Alle vier Proben zeigen ein sehr 
ähnliches Muster, trotz dass sie von unterschiedlich alten Spendern (Grün: 79 Jahre, 
weiblich; Braun: 79 Jahre, männlich; Magenta: 68 Jahre, weiblich; Blau: 92 Jahre, weiblich) 
stammen. 
 
4.1.2 Calcium- zu Phosphor-Verhältnisse humanen Knochens älterer Patienten 
Die Calcium- zu Phosphor-Verhältnisse aus dem Hüftkopfbereich von humanem 
Spenderknochen wurden mittels energiedispersiver Röntgenspektroskopie (EDX) analysiert. 
Die EDX-Messungen der Referenzprobe mit dem bekanntem Calcium- zu Phosphor-
Verhältnis von 1,51 ergaben, in Abhängigkeit von der Beschleunigungsspannung, 
unterschiedliche Calcium zu Phosphor-Verhältnisse (Ca/P(30kv) = 3,34, Ca/P(15kv) = 2,16, 
Ca/P(10kv) = 1,58). Aus den Werten wurde für jede Beschleunigungsspannung ein Faktor 
berechnet (F(30kV) = 0,45, F(15kV) = 0,70, F(10kV) = 0,96), um das Calcium- zu Phosphor-Verhältnis 
auf den vorher bekannten Wert von 1,51 zu normieren. Die Überprüfung des Faktors anhand 
der Messungen an Calciumhydrogenphosphat mit dem bekannten Calcium- zu Phosphor-
Verhältnis von 1,0 zeigte, dass sich das Calcium- zu Phosphor-Verhältnis bis auf die zweite 
Nachkommastelle genau bestimmen ließ (Ca/P(30kv) = 1,02, Ca/P(15kv) = 1,05, Ca/P(10kv) = 1,06).  
Um das Calcium- zu Phosphor-Verhältnis der einzelnen Knochenproben zu bestimmen, 
wurden jeweils drei unterschiedliche Bereiche aus der Spongiosa gemessen. Jeder dieser 
Bereiche wurde mit allen drei Beschleunigungsspannungen analysiert. Hierbei zeigten die 
ersten Messungen bei den Proben, die nicht einer Ultraschall-Behandlung unterzogen 
wurden, stark schwankende Ergebnisse. Erst durch die Entfernung aller Fremdstoffe, welche 
mittels der zuvor verwendeten Zellkulturmedien in die Knochenprobe eingebracht worden 
waren, konnten vergleichbare Messwerte erzeugt werden. Die Mittelwerte und 
Standardabweichungen der Knochenanalysen sind in Tabelle 8 wiedergegeben.  
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Tabelle 8: Calcium- zu Phosphor-Verhältnisse spongiösen Knochens aus dem Hüftkopf-
bereich von humanem Spendergewebe. Die Werte wurden mittels energiedispersiver 
Röntgenspektroskopie bei drei unterschiedlichen Beschleunigungsspannungen gemessen 
und über einen zuvor bestimmten Faktor (F(30kV) = 0,45, F(15kV) = 0,70, F(10kV) = 0,96) normiert. 
Geschlecht und Alter 
Ca/P-Verhältnis bei 
10 kV Beschl.-spg. 
Ca/P-Verhältnis bei 
15 kV Beschl.-spg. 
Ca/P-Verhältnis bei 
30 kV Beschl.-spg. 
Männlich 59 1,8 ±0,3 2,0 ± 0,7 1,8 ± 0,3 
Männlich 61 Kein Wert 1,7 ± 0,0 1,70 ± 0,0 
Männlich 63 2,2 ±0,2 2,0 ± 0,3 2,3 ± 0,7 
Weiblich 69 1,7 ± 0,1 1,7 ± 0,2 1,8 ± 0,4 
Weiblich 71 1,8 ± 0,1 1,8 ± 0,13 1,9 ± 0,2 
Männlich 76 1,7 ± 0,0 1,7 ± 0,0 1,8 ± 0,1 
Weiblich 81 2,1 ± 0,2 1,9 ± 0,1 1,8 ± 0,2 
 
Die Messwerte zeigen grundsätzlich einen höheren Wert an, als es bei einem reinen 
Hydroxylapatit der Fall gewesen wäre (Ca/P(HA) = 1,67). Die Werte der unterschiedlichen 
Beschleunigungsspannungen jeder einzelnen Probe liegen wiederrum in einem ähnlichen 
Größenbereich, wodurch sich die Calcium- zu Phosphor-Verhältnisse der verschiedenen 
Knochenproben gut miteinander vergleichen lassen. Die Verhältnisse variieren dabei 
zwischen 1,7 und 2,2, wobei sich aber keine Tendenz mit dem Alter der Patienten korrelieren 
lässt. So liegen z. B. die Verhältnisse eines 61 und eines 76 jährigen Spenders bei ca. 1,7 und 
die eines 59 jährigen Spenders und einer 81 jährigen Spenderin bei ca. 1,9.  
 
Um das Calcium- zu Phosphor-Verhältnis im Grenzgebiet einer Osteoporose zu untersuchen, 
wurden Knochenscheiben mit beginnender Osteoporose analysiert. Hierfür wurden 
Messungen direkt an der beginnenden Osteoporose, sowie im gesunden trabekulären 
Bereich durchgeführt. Die Ergebnisse sind in Tabelle 9 wiedergegeben.  
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Tabelle 9: Calcium- zu Phosphor-Verhältnisse spongiösen Knochens aus dem Rückenwirbel 
von humanem Spendergewebe. Pro Probe wurden jeweils drei Messungen in Grenzgebiet 
der beginnenden Osteoporose und drei Messungen an gesunder trabekulärer Struktur 
durchgeführt. Die Werte wurden mittels energiedispersiver Röntgenspektroskopie bei drei 
unterschiedlichen Beschleunigungsspannungen gemessen und über einen zuvor bestimmten 
Faktor (F(30kV) = 0,45, F(15kV) = 0,70, F(10kV) = 0,96) normiert. 
Geschlecht 
und Alter 
Ca/P-
Verhältnis 
(10 kV) 
Osteoporose 
Ca/P-
Verhältnis 
(10 kV) 
Gesund 
Ca/P-
Verhältnis 
(15 kV) 
Osteoporose 
Ca/P-
Verhältnis 
(15 kV) 
Gesund 
Ca/P-
Verhältnis 
(30 kV) 
Osteoporose 
Ca/P-
Verhältnis 
(30 kV) 
Gesund 
Weiblich  
68 
1,2 
± 0,0 
1,3 
± 0,1 
1,2 
± 0,1 
1,3 
± 0,1 
1,3 
± 0,1 
1,4 
± 0,2 
Weiblich  
79 
1,4 
± 0,2 
1,2 
± 0,0 
1,5 
± 0,2 
1,2 
± 0,1 
1,6 
± 0,3 
1,3 
± 0,2 
Weiblich  
93 
1,3 
± 0,1 
1,3 
± 0,1 
1,2 
± 0,1 
1,3 
± 0,1 
1,3 
± 0,2 
1,4 
± 0,2 
Männlich  
77 
1,3 
± 0,1 
1,2 
± 0,0 
1,3 
± 0,1 
1,3 
± 0,1 
1,4 
± 0,2 
1,4 
± 0,1 
Männlich  
78 
1,3 
± 0,1 
1,3 
± 0,1 
1,4 
± 0,1 
1,3 
± 0,1 
1,6 
± 0,3 
1,4 
± 0,2 
 
Die Analysen sowohl aus dem Bereich der Osteoporose als auch aus dem Gebiet der 
gesunden trabekulären Knochenstruktur zeigten vergleichbare Werte, so dass kein 
signifikanter Unterschied zwischen osteoporotischen und gesunden Trabekeln auszumachen 
war. Die Calcium- zu Phosphor-Verhältnisse schwankten dabei zwischen 1,2 und 1,6 
(Osteoporose) sowie zwischen 1,2 und 1,5 (gesunde Trabekel).  
 
4.1.3 Porositäten osteoporotischen Knochens 
Die Porositätsveränderung durch eine beginnende Osteoporose wurde mittels 
computertomographischen Aufnahmen an einer Knochenscheibe aus dem 
Rückenwirbelbereich analysiert. Das Porenvolumen der gesamten Knochenscheibe ließ sich 
auf 79,8 Vol.-% berechnen. Dies schloss sowohl die Spongiosa als auch die Kompakta der 
Knochenprobe ein. Die reine Spongiosa hatte ein Porenvolumen von 83,8 Vol.-%. Die lokale 
Porosität wurde an verschiedenen, über die Knochenprobe verteilten Bereichen bestimmt 
(Abbildung 12). 
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Abbildung 12: Virtuelle Modelle einer Knochenscheibe mit beginnender Osteoporose. An 
den farblich markierten Stellen wurde das Porenvolumen berechnet. Hierbei wurden 
verschiedene Bereiche mit und ohne Kortikalis untersucht (a), sowie die 
Porositätsentwicklung im Bereich der beginnenden Osteoporose im Vergleich zu gesunden 
spongiösen Bereichen (b). 
 
Die Porenvolumina der in der Abbildung 12 gezeigten farbigen Bereiche sind in Tabelle 10 
aufgelistet. Es wird dabei in Abbildung a und b unterschieden. Hierbei spiegeln die Werte aus 
Abbildung a die Volumina in Bereichen mit hohen Anteilen an Kortikalis (rot, grau), sowie in 
verschiedenen Bereichen mit vornehmlich spongiösen Anteilen (schwarz, grün, gelb, violett) 
wieder. Die Werte aus Abbildung b stammen ausschließlich aus dem trabekulären Bereich 
und spiegeln den Verlauf von gesunder zu osteoporotischer Spongiosa wieder. 
a) b) 
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Tabelle 10: Porenvolumina der in Abbildung 12 farblich markierten Bereiche einer humanen 
Knochenprobe mit beginnender Osteoporose. Die spongiösen Porenvolumina liegen über 80 
Vol.-%, während die Volumina in Bereichen mit hohen Kortikalisanteilen bis unter 60 Vol.-% 
gehen. Der Bereich der beginnenden Osteoporose zeigt eine verringerte Porosität im 
Vergleich zur umliegenden Spongiosa. 
Farblich markierter Messbereich   Porenvolumen (Vol.-%) 
grau, Abbildung 12 a) 63,1 
rot, Abbildung 12 a) 58,9 
schwarz. Abbildung 12a) 82,1 
gelb, Abbildung 12 a) 81,6 
violett, Abbildung 12 a) 75,4 
grün, Abbildung 12 a) 77,5 
grün, Abbildung 12 b) 86,6 
orange, Abbildung 12 b) 87,8 
blau, Abbildung 12 b) 78,1 
grau, Abbildung 12 b) 88,6 
gelb, Abbildung 12 b) 87,8 
 
Wie der Tabelle zu entnehmen ist, liegen die Porenvolumina der Spongiosa bei deutlich über 
80 Vol.-%. Die Ausnahme bildet der Bereich der beginnenden Osteoporose. Trotz einer 
deutlichen Vergrößerung der Porenkanäle, liegt das Porenvolumen mit 78,1 Vol-% unter der 
der umliegenden Spongiosa (ca. 87 Vol-%). Die Kortikalis weist hingegen eine deutlich 
höhere Knochendichte auf, und die Porenvolumen sinken auf Werte bis unter 60 Vol.-%. 
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4.2 Ergebnisse der Synthesen und Modifikationen der 
Calciumphosphate 
Im Folgenden werden die Ergebnisse der Tri- und Tetracalciumphosphat-, sowie der 
Hydroxylapatitsynthesen dargestellt. Die Synthesen erfolgten über Hochtemperatur-
behandlungen mit und ohne einer chemischen Vorreaktion in wässriger Umgebung. Im 
Anschluss werden die Modifikationen der Calciumphosphate mittels Strontium vorgestellt. 
 
4.2.1 Phasenanalysen  
 
Hochtemperatursynthese von β-Tricalciumphosphat 
Die Phasenzusammensetzungen der synthetisierten Calciumphosphate wurden mittels 
Röntgenbeugung analysiert. Die Analyse des bei 1000 °C temperaturbehandelten 
calciumarmen Hydroxylapatits zeigt eine Hauptphase aus β-Tricalciumphosphat (β-TCP) und 
eine Nebenphase aus Hydroxylapatit (HA) (Abbildung 13, rotes Diagramm). Das Diagramm 
überlagert sich deckungsgleich mit den Diagrammen der Mischungen mit 1 bis 3 Gew.-% 
Calciumhydrogenphosphat (CHP), mit Ausnahme der Hydroxylapatit-Peaks. Der Hauptpeak 
des β-TCP liegt laut Powder Diffraction 00-009-0169 (magentafarbenes Histogramm) bei 2θ = 
31,05° der Hauptpeak des HA laut Powder Diffraction File 00-009-0432 (grünes Histogramm) 
bei 2θ = 31,73°. In der Vergrößerung dieses Bereiches (Abbildung 13) ist erkennbar, dass der 
HA-Hauptpeak nach der Zugabe von 3 Gew.-% CHP verschwunden ist (schwarzes Diagramm). 
Die Zugabe von geringeren Mengen an CHP verkleinerte die HA-Peaks, diese waren aber 
nach wie vor sichtbar (grünes und blaues Diagramm). 
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Abbildung 13: Röntgenbeugungsdiagramme des calciumarmen Hydroxylapatits von Merck 
mit verschiedenen Anteilen an Calciumhydrogenphosphat (rot = 0 Gew.-% CHP, 
grün = 1 Gew.-% CHP, blau = 2 Gew.-% CHP, schwarz = 3 Gew.-% CHP). Die Hauptphase, die 
sich gebildet hat, ist β-Tricalciumphosphat, was durch die Überlagerung mit dem 
magentafarbigen Histogramm (Powder Diffraction File PDF 00-009-0169) des β-TCPs gezeigt 
wird. Die Zweitphase ist Hydroxylapatit. Der Hauptpeak des Hydroxylapatits (grünes 
Histogramm, PDF 00-009-0432) liegt bei 2θ = 31,73°. Die Einfügung zeigt die Abnahme des 
Hauptpeaks mit steigendem CHP-Anteil. Bei 3 Gew.-% CHP ist der HA Hauptpeak 
verschwunden. 
 
Die Berechnung ergab für die Reaktionsgleichung (1) einen x-Wert von 0,053. Somit konnte 
für den calciumarmen Hydroxylapatit ein Calcium zu Phosphor-Verhältnis von 1,518 
ermittelt werden. Daraus ergab sich ein berechneter Wert von 11,35 Gew.-% Hydroxylapatit 
nach der Temperaturbehandlung bei 1000 °C ohne die Zugabe von Calciumhydrogen-
phosphat.  
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Hochtemperatursynthese von Tetracalciumphosphat: 
Die Tetacalciumphosphat-Analysen zeigten, dass die Beimengung von 23,58 Gew.-% 
Calciumcarbonat zum calciumarmen Hydroxylapatit zu einer reinen Tetracalciumphosphat-
Phase führte (Abbildung 14). Die Reinphase wurde dabei schon bei einer thermischen 
Behandlungsdauer von 30 Minuten erreicht. Eine Erhöhung der Haltezeit von 30 Minuten auf 
zwei Stunden veränderte die Phasenzusammensetzung nicht.  
 
 
Abbildung 14: Röntgenbeugungsdiagramme der synthetisierten Tetracalciumphosphate 
(rot: 30 Minuten bei 1500 °C wärmebehandelt, grün: zwei Stunden bei 1500 °C 
wärmebehandelt). Beide Diagramme zeigen eine reine Tetracalciumphosphat-Phase, was 
durch das blaue Powder Diffraction File (PDF 00-025-1137 Tetracalciumphosphat) bestätigt 
wird. 
 
Durch die Beimengung einer geringeren Menge an Calciumcarbonat (17 Gew.-%) entstand 
neben der Tetracalciumphosphat-Phase auch eine α-Tricalciumphosphat-Phase (Abbildung 
15). Die Bildung des α-Tricalciumphosphat-Anteils war dabei, wie bei der Herstellung der 
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reinen Tetracalciumphosphat-Phase, unabhängig davon, ob 30 Minuten oder zwei Stunden 
wärmebehandelt wurde. 
 
 
Abbildung 15: Röntgenbeugungsdiagramme der Tetracalciumphosphat-Synthesen mit einem 
verringerten Calciumgehalt (schwarz: 30 Minuten bei 1500 °C wärmebehandelt, rot: zwei 
Stunden bei 1500 °C wärmebehandelt). Die Diagramme weisen trotz der unterschiedlichen 
Wärmebehandlung keinen Unterschied in der Phasenzusammensetzung auf. Neben den 
Peaks des Tetracalciumphosphates, markiert über das blaue Histogramm (PDF 00-025-1137 
Tetracalciumphosphat) tritt ebenfalls eine α-Tricalciumphosphat-Phase, markiert durch das 
magentafarbene Histogramm (PDF 00-029-0359 α-Tricalciumphosphat) und die Pfeile, auf. 
 
Nasschemische Synthese von Hydroxylapatit 
Für die nasschemische Synthese des Hydroxylapatits wurden zuerst Versuche mit 
unterschiedlichen Temperaturbehandlungen durchgeführt. Abbildung 16 zeigt die 
Ergebnisse der Phasenanalysen der Synthesen bei 800 °C und 1000 °C. Der relative 
Höhenunterschied zwischen dem Hauptpeak des Hydroxylapatits (31,73 2θ) und dem 
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Hauptpeak des β-Tricalciumphosphats (30,05 2θ) bei der Synthese bei 1000 °C ist deutlich 
größer als der bei der Synthese bei 800 °C. Der Phasenanteil des β-Tricalciumphosphats ist 
somit bei der Synthese bei 800 °C größer als der bei Synthese bei 1000 °C. 
 
 
Abbildung 16: Röntgenbeugungsdiagramme der nasschemischen Synthese von 
Hydroxylapatit bei zwei verschiedenen Temperaturen (schwarzes Diagramm: 800 °C, rotes 
Diagramm 1000 °C). Die Histogramme markieren die Phasen Hydroxylapatit (Grün, PDF 00-
009-0432) und β-Tricalciumphosphat (Blau, PDF 00-009-0169). Der Höhenunterschied 
zwischen den Hauptpeaks des Hydroxylapatits und des β-Tricalciumphosphats (markiert 
durch die Pfeile) weist für die beiden Synthesen einen großen Unterschied auf.  
 
Der Übersichtlichkeit halber wurden die Ergebnisse der Synthesen bei 900 °C und 1000 °C 
nicht in Abbildung 16 wiedergegeben. Das Röntgenbeugungsdiagramm der Synthese bei 
1100 °C ist fast deckungsgleich mit dem der Synthese bei 1000 °C und weist somit ein 
ähnliches Verhältnis der Phasenanteile an Hydroxylapatit und β-Tricalciumphosphat auf. Das 
Röntgenbeugungsdiagramm der Synthese bei 900 °C hingegen zeigt ein ähnliches 
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Höhenverhältnis zwischen den Hauptpeaks des Hydroxylapatits und β-Tricalciumphosphats 
wie das der Synthese bei 800 °C. Somit liegt auch hier wieder ein großer Anteil an 
Tricalciumphosphat vor, wie es bei der 800 °C Synthese zu beobachten war. 
Nach den Experimenten bei verschiedenen Temperaturbehandlungen wurden Synthesen mit 
60 Gew.-%iger und 85 Gew.-%iger Phosphorsäure durchgeführt. Abbildung zeigt die 
Ergebnisse der Röntgenbeugungsanalysen. Das synthetisierte Material mit 85 Gew.-% 
Phosphorsäure weist einen deutlich höheren β-Tricalciumphosphat-Peak auf als das Material 
welches mit der 60 Gew.-%igen Phosphorsäure synthetisiert wurde.  
 
Abbildung 17: Röntgenbeugungsdiagramme der nasschemischen Synthese von 
Hydroxylapatit mit unterschiedlichen Phosphorsäurekonzentrationen. Das schwarze 
Diagramm zeigt die Phasenzusammensetzung des mit einer 85 Gew.-%igen Phosphorsäure 
synthetisierten Hydroxylapatits. Neben der Hydroxylapatitphase (markiert über das grüne 
Histogramm, PDF 00-009-0432) ist auch eine β-Tricalciumphosphat-Phase (markiert über das 
blaue Histogramm, PDF 00-009-0169) zu erkennen. Der Hauptpeak des β-
Tricalciumphosphats liegt bei 2θ = 31,05° (blauer Pfeil). Das rote Diagramm (Synthese mit 
einer 60 Gew.-% Phosphorsäure) weist einen geringeren β-Tricalciumphosphat-Anteil auf, 
was besonders am Hauptpeak des β-Tricalciumphosphats deutlich wird.  
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Ein phasenreiner Werkstoff lag bei keiner der beiden Synthesen vor. Weder die Verwendung 
der 85 Gew.-%igen, noch die Verwendung der 60 Gew.-%igen Phosphorsäure führte zu der 
gewünschten Reinphase. Daher wurde ein weiterer Behandlungsschritt zur Steigerung der 
Phasenreinheit durchgeführt. Die folgenden Ergebnisse wurden im Rahmen einer 
Studienarbeit von Frau Jessica Abert erarbeitet [1]. Die Ergebnisse zeigen, dass durch die 
Zugabe von 5 Gew.-% Calciumcarbonat zu der mit β-Tricalciumphosphat verunreinigten 
Probe und einer erneuten Wärmebehandlung eine reine Hydroxylapatit-Phase synthetisiert 
werden konnte (Abbildung 18). 
 
 
Abbildung 18: Röntgenbeugungsdiagramm der nasschemischen Synthese von Hydroxylapatit 
nach der Zugabe von 5 Gew.-% Calciumcarbonat zur Steigerung der Phasenreinheit. Es liegt 
eine reine Hydroxylapatit-Phase vor, was über das grüne Histogramm (PDF 00-009-0432, 
Hydroxylapatit) bestätigt wird. 
 
Nasschemische Synthese von β-Tricalciumphosphat 
Die nasschemische Synthese des β-Tricalciumphosphats wurde nach dem gleichen Prinzip 
wie die Synthese des Hydroxylapatits durchgeführt. Die Röntgenbeugungsanalysen vor und 
nach der Verfeinerung mittels Phosphorsäure zur Steigerung der Phasenreinheit zeigten, 
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dass auch durch die nasschemische Synthese ein β-Tricalciumphosphat mit hoher Phasen-
reinheit erzeugbar war (Abbildung 19). 
 
 
Abbildung 19: Röntgenbeugungsdiagramme der nasschemischen Synthese von β-
Tricalciumphosphat (schwarzes Diagramm: Messergebnis nach der ersten 
Wärmebehandlung, rotes Diagramm: nach der Zugabe der Phosphorsäure zur Steigerung der 
Phasenreinheit). Der blaue Pfeil zeigt den Hauptpeak des Hydroxylapatits an, welcher im 
roten Diagramm kaum noch zu sehen ist. Durch die Zugabe der Phosphorsäure konnte somit 
die Phasenreinheit gesteigert werden. 
 
Die Erweiterung der Suspensionsaufbereitung für die Erzeugung eines Sprühgranulates aus 
β-Tricalciumphosphat hatte keinen Einfluss auf die Phasenreinheit. Die Ergebnisse sind in der 
Diplomarbeit von Herrn Johannes Vienken wiedergegeben [169]. Weitere Analyseergebnisse 
des abgesprühten Granulates sind im Kapitel 4.2.3. wiedergegeben, die ebenfalls zu Teilen in 
der Diplomarbeit von Herrn Vienken aufgeführt sind. 
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Synthese von Strontium-substituiertem Tetracalciumphosphat 
Die Strontiumsubstitution von Tetracalciumphosphat wurde über eine Hochtemperatur-
synthese durchgeführt. Die Röntgenbeugungsanalyse zeigt ein zu kleineren Winkeln hin 
verschobenes Beugungsdiagramm einer reinen Tetracalciumphosphat-Phase (Abbildung 20). 
Durch das Hinzufügen eines Quarzstandards konnte das Diagramm ausgerichtet werden, 
wodurch eine messbedingte Verschiebung ausgeschlossen werden konnte. 
 
 
Abbildung 20: Röntgenbeugungsdiagramm von strontiumdotiertem Tetracalciumphosphat. 
Das Diagramm zeigt eine Verschiebung zu kleineren Winkeln hin im Vergleich zu einer reinen 
Tetracalciumphosphat-Phase (markiert über das blaue Histogramm PDF 00-025-1137). Um 
messbedingte Verschiebungen auszuschließen, wurde ein SiO2-Standard hinzugefügt 
(markiert durch das orangene Histogramm PDF 01-070-7344) und das Messdiagramm 
danach ausgerichtet.  
 
Über das Peakmuster des Röntgenbeugungsdiagrammes lässt sich die gemessene Phase als 
Tetracalciumphosphat-Phase bestimmen. Die Verschiebung des Diagrammes bestätigt den 
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atomaren Einbau des Strontiums in das Tetracalciumphosphat-Gitter. Eine zweite 
Fremdphase ist bei der Synthesemethode nicht entstanden. Über die Peakverschiebung lässt 
sich die Aufweitung des Gitters im Verhältnis zum reinen Tetracalciumphosphat ohne 
Strontium berechnen. Laut Powder Diffraction File 00-025-1137 betragen die 
Gitterparameter des monoklinen Tetracalciumphosphates a = 7,018 Å, b = 11,980 Å und 
c = 9,469 Å. Der β-Winkel, als einziger nicht 90° Winkel, beträgt 90,88°. Es gibt drei 
Reflexionsebenen, die jeweils nur eine der drei Gittergeraden schneiden. Die h k l dieser 
Ebenen sind 2 0 0 bei einem Glanzwinkel von 2θ = 25,347°, 0 4 0 bei 2θ = 29,807° und 0 0 4 
bei 2θ = 37,984°. Durch die Dotierung mit Strontium sind diese Peaks laut Röntgenbeugungs-
analyse auf 2θ = 25,231°, 2θ = 29,605° und 2θ = 37,493° verschoben, wodurch sich über die 
Berechnung mit der Braggschen Gleichung Ebenen-Abstände von d200 = 3,53 Å, d040 = 3,02 Å 
und d004 = 2,40 Å ergeben. Der Gitterparameter b lässt sich direkt aus dem vierfachen 
des Ebenen-Abstandes 0 4 0 als b = 12,06 Å berechnen. Für die Gitterparameter a und c 
muss noch der Sinussatz hinzugezogen werden, wodurch sich die Parameter zu a = 7,06 und 
c = 9,59 berechnen. Somit weitet sich das Gitter um 0,04 Å in Richtung des Gittervektors a, 
um 0,08 Å in Richtung des Gittervektors b und um 0,08 Å in Richtung des Gittervektors c. 
 
Synthese von Strontium-substituiertem β-Tricalciumphosphat 
Die Synthese des Strontium-substituierten β-Tricalciumphosphats wurde über einen 
nasschemischen Prozess durchgeführt. Das Röntgenbeugungsdiagramm zeigt, ähnlich wie 
bei der Strontiumdotierung des Tetracalciumphosphates, ein zu kleineren Winkeln hin 
verschobenes Beugungsdiagramm eines reinen β-Tricalciumphosphats (Abbildung 21). Eine 
messbedingte Verschiebung wurde wieder durch die Verwendung eines Quarzstandards 
korrigiert.  
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Abbildung 21: Röntgenbeugungsdiagramm eines strontiumdotierten β-Tricalciumphosphats. 
Es ist eine Verschiebung zu kleineren Winkeln zu beobachten im Vergleich zu einer reinen β-
Tricalciumphosphat-Phase (markiert durch das grüne Histogramm, PDF 00-009-0169). 
 
Auch hier lässt sich die Phase durch den Vergleich des Peakmusters mit dem Powder 
Diffraction File 00-009-0169 einer β-Tricalciumphosphat-Phase zuordnen. Die Verschiebung 
bestätigt wieder den Einbau des Strontiums in das atomare Gitter des β-Tricalcium-
phosphats. Wie auch beim Tetracalciumphosphat lässt sich über die Peakverschiebung die 
Dehnung des Gitters berechnen. β-Tricalciumphosphat kristallisiert laut PDF 00-009-0169 
rhomboedrisch mit den Gitterkonstanten a = 10,429 Å und c = 37,380 Å. Die Winkel der 
Ebenen 3 0 0 und 0 0 18 verschieben sich auf 2θ = 29,563°, bzw. auf 2θ = 43,453°. Es ergeben 
sich somit Ebenenabstände von d300 = 3,02 Å und d0018 = 2,08 Å. Da es sich um ein 
rhombedrisches Gitter handelt, muss für den Gitterparameter a der Sinussatz hinzugezogen 
werden, wodurch sich eine Länge von a = 10,47 Å ergibt. Der Gitterparameter c hingegen 
errechnet sich direkt aus dem 18fachen des Ebenenabstandes zu c = 37,46 Å. Es liegt daher 
eine Gitterweitung in Richtung des Gitterparameters a von 0,04 Å und in Richtung des 
Gitterparameters c von 0,08 Å vor. 
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Synthese von Strontium-substituiertem Hydroxylapatit 
Die Synthese des strontiumdotieren Hydroxylapatites wurde über ein nasschemisches 
Verfahren durchgeführt. Das Röntgenbeugungsdiagramm des synthetisierten Materials ist 
im Vergleich zu einem reinen Hydroxylapatit zu kleineren Winkeln hin verschoben 
(Abbildung 22).   
 
Abbildung 22: Röntgenbeugungsdiagramm eines strontiumdotierten Hydroxylapatites. Im 
Vergleich zu einer reinen Hydroxylapatit-Phase (grünes Histogramm PDF 00-009-0432) ist 
das gemessene Beugungsdiagramm zu kleineren Winkeln hin verschoben. Dies gilt ebenfalls 
für die Zweitphase eines strontiumdotierten β-Tricalciumphosphats, welches in geringen 
Mengen enthalten und ebenfalls zu kleineren Winkeln hin verschoben ist (magentafarbenes 
Histogramm PDF 00-009-0169). Messbedingte Verschiebungen wurden über einen SiO2-
Standard (orangenes Histogramm PDF 01-070-7344) eliminiert. 
 
Neben dem strontiumdotierten Hydroxylapatit ist als Zweitphase strontiumdotiertes β-
Tricalciumphosphats enthalten, welches ebenfalls zu kleineren Winkeln hin verschoben ist. 
Auch für diese Analyse wurde wieder ein SiO2-Standard verwendet, um eventuelle 
messbedingte Fehler auszuschließen. Anhand der Winkelverschiebung wurde die 
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Gitterdehnung im Vergleich zu einem reinen Hydroxylapatit (PDF 00-009-0432) berechnet. 
Der Hydroxylapatit kristallisiert hexagonal mit den Gitterparametern a = 9,418 Å und c = 
6,884 Å. Die Glanzwinkel der Ebenen 3 0 0 und 0 0 4 verschieben sich durch die 
Strontiumdotierung von 2θ = 32,902° auf 2θ = 32,792°, bzw. von 2θ = 53,145° auf 2θ = 52,89. 
Es ergeben sich somit Ebenenabstände von d300 = 2,73 Å und d004 = 1,73 Å. Der 
Gitterparameter c lässt sich direkt aus dem vierfachen des Ebenenabstandes berechnen und 
ergibt sich zu c = 6,92 Å, was eine Aufweitung des Gitters von 0,04 Å entspricht. Für den 
Gitterparameter a muss noch zusätzlich der Sinussatz verwendet werden, wodurch sich ein 
Parameter von a = 9,45 Å ergibt, was einer Weitung von ebenfalls 0,04 Å entspricht. Die 
Gitterparameteränderungen sind alle noch einmal in Tabelle 11 zusammengefasst. 
 
Tabelle 11: Gitterkonstanten und Gitterdehnungen der synthetisierten Calciumphosphate 
nach der Dotierung mit Strontium. 
 
Gitterkonstante 
a 
Gitterkonstante 
b 
Gitterkonstante 
c 
Tetracalciumphosphat 
(PDF 00-025-1137) 
7,02 Å 11,98 Å 9,47 Å 
Strontiumdotiertes 
Tetracalciumphosphat 
7,06 Å 12,06 Å  9,59 Å 
Gitterdehnung 0,04 Å   0,08 Å 0,08 Å 
β-Tricalciumphosphat 
(PDF 00-009-0169) 
10,43 Å  10,43 Å  37,38 Å 
Strontiumdotiertes      
β-Tricalciumphosphat 
10,47 Å  10,47 Å   37,46 Å 
Gitterdehnung  0,04 Å   0,04 Å   0,08 Å 
Hydroxylapatit 
(PDF 00-009-0432) 
9,42 Å  9,42 Å  6,88 Å 
Strontiumdotierter 
Hydroxylapatit 
9,45 Å  9,45 Å   6,92 Å 
Gitterdehnung 0,04 Å  0,04 Å  0,04 Å  
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Die Menge an Strontium, welche ohne Zerstörung der Apatitstruktur in das Gitter 
eingebracht werden konnte, wurde im Rahmen einer betreuten Studienarbeit von Frau 
Jessica Abert [1] durchgeführt. Die Röntgenbeugungsanalysen (Abbildung 23) zeigen, dass 
bis zu 20 Gew.-% an Strontium in die Hydroxylapatit-Struktur eingebaut werden können, 
ohne diese zu zerstören.  
 
 
Abbildung 23: Röntgenbeugungsdiagramm von Hydroxylapatit mit steigenden 
Strontiumanteilen, entnommen aus einer betreuten Studienarbeit von Jessica Abert [1]. Bei 
Strontiumanteilen von 28 Gew.-% und darüber ist ein deutlicher Anteil an β-
Tricalciumphosphat zu erkennen. Der Hauptpeak des β-Tricalciumphosphates ist über den 
grünen Pfeil markiert.  
 
Die Messung mit 20 Gew.-% Strontium zeigt einen ersten kleinen Peak an β-
Tricalciumphosphat. Dieser ist bei den höheren Stontiumanteilen (28 und 36 Gew.-%) 
deutlich stärker ausgeprägt. Ebenfalls ist durch die Strontiumdotierung eine Verschiebung zu 
kleineren Winkeln hin zu beobachten.  
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4.2.2 Elementzusammensetzungen 
Die Elementzusammensetzungen der synthetisierten Calciumphosphate wurden mittels 
Röntgenfluoreszensanalysen ermittelt. In Tabelle 12 sind die Elementzusammensetzung in 
Massenprozent angegeben. 
 
Tabelle 12: Elementzusammensetzung der synthetisierten Calciumphosphate. Es sind 
hauptsächlich Verunreinigungen an Magnesium vorhanden, aber auch Silizium, Aluminium, 
Eisen und Natrium ist in geringen Mengen nachweisbar. 
 Hydroxyl-
apatit 
Sr-
dotierter 
Hydroxyl-
apatit 
Tetra-
calcium-
phosphat 
Sr-
dotiertes 
Tetra-
calcium-
phosphat 
β-Tri-
calcium-
phosphat 
Sr-
dotiertes 
β-Tri-
calcium-
phosphat 
Si  
(Massen-%) 
0,03 0,03 0,06 0,05 0,04 0,03 
Al  
(Massen-%) 
0,04 0,04 0,05 0,04 0,04 0,04 
Fe  
(Massen-%) 
0,04 0,04 0,03 0,05 0,04 0,04 
Ca  
(Massen-%) 
40,42 35,18 43,45 35,72 38,52 31,68 
Mg  
(Massen-%) 
0,11 0,11 0,27 0,25 0,24 0,09 
Na  
(Massen-%) 
0,02 0,02 0,06 0,05 0,07 0,01 
P   
(Massen-%) 
18,81 17,84 16,72 15,81 20,71 19,75 
Sr  
(Massen-%) 
0,01 8,86 0,02 12,21 0,01 8,65 
O   
(Massen-%) 
40,52 37,88 39,34 35,82 40,32 39,70 
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Die Menge der Verunreinigungen an Silizium, Aluminium, Eisen, Magnesium und Natrium ist 
in fast allen synthetisierten Materialien ungefähr gleich hoch. Nur in den 
Tetracalciumphosphaten sind leicht erhöhte Werte festzustellen. Nach Verunreinigungen an 
Arsen, Cadmium, Quecksilber und Blei wurde auf Grund ihrer stark toxischen Wirkung 
ebenfalls gesucht, konnten aber in keiner der Werkstoffe nachgewiesen werden. 
4.2.3 Sprühgranulate aus synthetisierten Tricalciumphosphaten 
Die Sprühgranulate aus reinem β-Tricalciumphosphat und Strontium-dotierten Tricalcium-
phosphat, welche über eine nasschemische Synthese im Rahmen der Diplomarbeit von 
Herrn Johannes Vienken hergestellt worden waren [169], zeigten beide eine ausgeprägte 
Doughnut-Struktur (Abbildung 24).  
 
 
Abbildung 24: Sprühgranulate aus a) β-Tricalciumphosphats und b) Strontium-dotiertes 
Tricalciumphosphat. Beide Granulate weisen deutliche Verformungen in Form von 
Einstülpungen und Hohlräumen auf. 
 
Die Granulate wiesen eine durchschnittliche Größe von 16,6 µm (d50 des β-Tricalcium-
phosphats) bzw. von 18,4 µm (d50 des Strontium-dotierten Tricalciumphosphats) auf. Beide 
Granulate wiesen auch eine ähnlichen Größenverteilung auf, was ebenfalls durch die 
Lasergranulometrie-Messungen bestätigt wurde (β-Tricalciumphosphat: d10 = 6,6 µm, 
d90 = 32,9 µm, Strontium-dotiertes Tricalciumphosphat: d10 = 8,2 µm, d90 = 39,9 µm). 
 
b) a) 
20 µm 20 µm 
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4.3 Ergebnisse der Synthesen calciumphosphatbasierter 
Verbundwerkstoffe 
In diesem Kapitel sind die Analysenergebnisse zweier Verbundwerkstoffe dargestellt. Der 
erste Verbundwerkstoff, basierend auf Tricalciumphosphat und 45S5 Bioglass nach Hench, 
wurde, neben seiner Phasen- und Elementzusammensetzung, zusätzlich auf seine Verarbeit-
barkeit hinsichtlich Granulation analysiert. Der zweite Verbundwerkstoff, basierend auf 
Tricalciumphosphat in Verbindung mit Polyethylenglykol und Trinatriumcitrat, wurde 
hinsichtlich seiner Extrusionseigenschaften analysiert. 
 
4.3.1 Verbundwerkstoff aus Tricalciumphosphat und bioaktivem Glas 
In diesem Unterkapitel sind die Analysen des Verbundwerkstoffes aus Tricalciumphosphat 
und bioaktiven Glas dargestellt. Zuerst werden die Phasen- und Elementanalysen der reinen 
Glasphase gezeigt.  
 
4.3.1.1 Phasen- und Elementzusammensetzung des bioaktiven Glases 
Wie im Material und Methodenteil beschrieben, wurden für die Glassynthesen zwei 
verschiedene Rohstoff-Mischungen, welche mit unterschiedlichen Temperaturprogrammen 
behandelt wurden, verwendet. Mischung 2 wurde zusätzlich noch in einem Platin-Rhodium-
Tiegel aufgeschmolzen. Tabelle 13 zeigt die Ergebnisse der Elementanalysen mittels 
Röntgenfluoreszenz (RFA) der drei Schmelzversuche. 
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Tabelle 13: Röntgenfluoreszenzanalysen der synthetisierten bioaktiven Gläser im Vergleich 
zum 45S5-Bioglass nach Hench. Mischung 1 weist geringere Gehalte an SiO2 und Na2O auf als 
Mischung 2 und das 45S5-Bioglass auf. Außerdem ist eine deutliche Verunreinigung durch 
Al2O3 vorhanden. 
Komponente Mischung 1 
Al2O3-Tiegel 
Mischung 2 
Al2O3-Tiegel 
Mischung 2 
Pt-Rh-Tiegel 
45S5 Bioglass 
theoretisch 
SiO2 (Gew.-%) 42,71 44,56 45,48 45,0 
CaO (Gew.-%) 24,29 25,02 24,99 24,5 
Na2O (Gew.-%) 22,20 23,69 23,16 24,5 
P2O5 (Gew.-%) 6,32 6,19 6,23 6,0 
Al2O3 (Gew.-%) 4,48 0,54 0,14 0,0 
 
Anhand Tabelle 13 ist zu erkennen, dass Mischung 2 mit dem entsprechenden 
Wärmebehandlungsverfahren eine deutlich bessere Annäherung an das 45S5-Bioglass 
erreicht als Mischung 1. Im Besonderen die Anteile an SiO2 und Na2O3 der Mischung 1 liegen 
mehrere Gewichtsprozentpunkte (2,29 Gew.-%, bzw. 2,3 Gew.-%) tiefer als die Sollwerte. 
Überdies weist Mischung 1 eine starke Verunreinigung an Al2O3 (4,48 Gew.-%) auf. Eine 
Verunreinigung mit Al2O3 ist zwar auch bei Mischung 2 vorhanden, aber diese fällt geringer 
aus (0,54 Gew.-%), als bei Mischung 1. Durch die Verwendung des Platin-Rhodium-Tiegels 
wurde die Verunreinigung noch ein weiteres Mal deutlich gesenkt (0,14 Gew.-%). 
Die Röntgenbeugungsanalyse (XRD) des Glases aus Mischung 2 weist keinerlei kristalline 
Phasen auf (Abbildung 25). Das Röntgenbeugungsdiagramm zeigt lediglich einen für Gläser 
typischen Intensitätsbuckel im Bereich zwischen 2θ = 25° und 35°. Scharfe Intensitätsbuckel, 
die eine kristalline Phase bestätigen würden, sind nicht vorhanden. 
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Abbildung 25: Röntgenbeugungsdiagramm eines selbst synthetisierten, bioaktiven Glases. 
Das Beugungsdiagramm zeigt keine definierten Peaks, sondern es ist lediglich im Bereich 
zwischen 2θ = 25° und 35° ein flacher und breiter Peak zu erkennen, der typisch für eine 
Glasstruktur ist. 
 
4.3.1.2 Suspensionseigenschaften mit verschiedenen Additivsystemen 
Die Suspensionseigenschaften wässriger β-Tricalciumphosphat-Suspensionen mit unter-
schiedlichen Additivsystemen wurden anhand von Zeta-Potentialmessungen untersucht. 
Abbildung 26 zeigt den Verlauf der Zeta-Potentiale als Funktion des pH-Wertes. 
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Abbildung 26: Zeta-Potentialmessungen fünf verschiedener β-Tricalciumphosphat-
Suspensionen. Die Messungen starteten alle bei pH-Werten nahe 9 und wurden so lange 
fortgeführt, bis der jeweilige Potentialwert größer Null war. Alle Kurven zeigen ähnliche 
Verläufe bis auf Suspension 5, welche die höchste Steigung und einen deutlichen Sprung bei 
einem pH-Wert von 6,4 aufweist. 
 
Die Messungen der Suspensionen 1 bis 4 weisen sehr ähnliche Kurvenverläufe auf. Im 
unmodifizierten Zustand liegen die Zeta-Potentialwerte bei ca. -30 mV und steigen zuerst 
langsam, ab einem pH-Wert von sieben dann immer schneller an. Die isoelektrischen Punkte 
(Zeta-Potential = 0 mV) liegen bei pH-Werten von knapp über vier. Suspension 5 hingegen 
weist bei einem anfänglichen pH-Wert von 9,4 ein Zeta-Potential von -41 mV auf, welcher 
von Anfang an deutlich schneller ansteigt als bei den Suspensionen 1 bis 4. Darüber hinaus 
ist bei einem pH-Wert von 6,4 ein deutlicher Sprung des Zeta-Potentials von -21 mV auf -8 
mV zu beobachten. Der isoelektrische Punkt liegt bei einem pH-Wert von 5,5. 
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4.3.1.3 Granulatanalysen hinsichtlich Morphologie und Größenverteilung 
 
Granulate aus β-Tricalciumphosphat mit organischem Zusatz 
Suspension 5, hergestellt aus β-Tricalciumphosphat und dem organischen Zusatz Dolapix CE 
64, wurde bei drei verschiedenen pH-Werten abgesprüht. Die elektronenmikroskopischen 
Aufnahmen der Granulate sind nach sinkenden pH-Werten geordnet in Abbildung 27 
dargestellt.  
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Abbildung 27: Sprühgranulate aus β-Tricalciumphosphat mit 1 Gew.-% Dolapix CE 64 als 
Bindemittel. a) Granulat aus einer Suspension mit pH 9,3, b) Granulat aus einer Suspension 
mit pH 5,5, c) Granulat aus einer Suspension mit pH 4,5. Alle Granulate zeigen eine deutliche 
Doughnut-Struktur. 
Keines der Granulate weist vollkommen runde Granalien auf, sondern es sind deutliche 
Doughnut-Strukturen zu erkennen. Die durchschnittlichen Granaliengrößen sind bei den 
Granulaten aus den Suspensionen mit pH 5,5 (Granulat A) und 4,5 (Granulat B) kleiner als bei 
dem Granulat aus der Suspension mit pH 9,3 (Granulat C). Dies wird auch durch die 
c) 
b) 
a) 
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Lasergranulometrie-Messungen bestätigt. Abbildung 28 zeigt die Ergebnisse der 
Granaliengrößenverteilungen im Vergleich. 
 
 
Abbildung 28: Granaliengrößenverteilungen der Granulate, welche bei unterschiedlichen 
pH-Werten (pH 9,3, pH 5,5, pH 4,5) abgesprüht wurden. Das Granulat aus der Suspension 
mit pH 9,3 (Granulat A) besitzt größere Granalien als die Granulate aus den Suspensionen 
mit pH 5,5 (Granulat B) und pH 4,5 (Granulat C). Die Größenverteilung des Granulates A 
beginnt jedoch bei den gleichen Größen, wie es bei den Granulaten B und C der Fall ist. 
 
Wie Abbildung 28 zeigt, weist Granulat A die breiteste Größenverteilung auf. Der d90-Wert 
der Verteilung liegt bei 144,6 µm und ist somit höher als bei den Granulaten B (d90 = 129,0 
µm) und C (d90 = 130,7 µm). Die d10-Werte der drei Verteilungen liegen jedoch alle bei 
ungefähr den gleichen Größen (d10 Granulat A = 31,4, d10 Granulat B = 29,1, d10 Granulat C 
= 33,7). Granulat A zeigt überdies einen flacheren Verlauf in Richtung kleinerer Durchmesser, 
was auf einen deutlich höheren Anteil an kleineren Granalien hinweist. Dieser Trend nimmt 
mit sinkendem pH-Wert ab. Granulat C hat die engste Größenverteilung und kommt einer 
Glockenverteilung am nächsten.  
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Granulate aus β-Tricalciumphosphat mit und ohne Trinatriumcitrat 
Die Granulate aus den reinen β-Tricalciumphosphat-Suspensionen, welche mit 
unterschiedlichen Mahlprozessen (Granulat TCP4 = 4 Stunden Mahldauer, Granulat TCP24 = 
24 Stunden Mahldauer) aufbereitet wurden, sind in Abbildung 29 dargestellt.  
 
Abbildung 29: Sprühgranulate hergestellt aus reinen β-Tricalciumphosphat-Suspensionen. 
Das Granulat TCP4 (oben) mit einer 4 stündigen Mahldauer weist eine gröbere Mikrostruktur 
auf als das Granulat TCP24 (unten), welches für 24 Stunden gemahlen wurde. Dies bezieht 
sich sowohl auf die Partikelgrößen der Primärkörner, als auch auf die Mikroporen, wie an 
den Vergrößerungen der einzelnen Granalienoberflächen zu erkennen ist. Bei beiden 
Granulaten sind keinerlei Doughnut-Strukturen vorhanden. 
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Beide Granulate weisen im Gegensatz zu den Granulaten mit organischem Zusatz keine 
Doughnut-Strukturen auf, während die Mikrostrukturen jedoch gröber sind. Dies wird vor 
allen Dingen bei Granulat TCP4 deutlich. Die Primärpartikel zeigen deutliche 
Größenunterschiede auf, was sich ebenfalls in den Mikroporen widerspiegelt. Granulat 
TCP24 hat im Gegensatz dazu eine homogenere Primärpartikelverteilung und dadurch auch 
eine kompaktere Struktur als Granulat TCP4.  
Granulat TCP24TNC, welches für 24 Stunden unter Hinzufügen von Trinatriumcitrat 
gemahlen wurde, weist eine noch kompaktere Mikrostruktur auf als Granulat TCP24. Eine 
elektronenmikroskopische Aufnahme des Granulates und seiner Mikrostruktur ist in 
Abbildung 30 zu sehen.  
 
Abbildung 30: Granulat TCP24TNC, sprühgetrocknet aus einer 24 Stunden lang gemahlenen 
β-Tricalciumphosphat-Suspension mit 1,5 Gew.-% Trinatriumcitrat. Das Granulat zeigt 
durchgehend runde Granalien. Die Vergrößerung der Oberfläche zeigt eine kompakte 
Mikrostruktur mit einer homogenen Primärpartikelverteilung. 
 
Die Mikrostruktur des Granulates zeigt eine noch feinere Primärpartikelverteilung als 
Granulat TCP24, trotz des gleichen Mahlprozesses. Im Gegensatz zu den Granulaten mit 
organischem Zusatz ist auch hier wieder keinerlei Doughnut-Bildung zu erkennen. Die 
Granaliengrößenverteilung, welche über Lasergranulometrie bestimmt wurde, ist in 
Abbildung 31 dargestellt.  
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Abbildung 31: Granaliengrößenverteilung des β-Tricalciumphosphat-Granulates TCP24TNC. 
Der Hauptteil des Granulates hat eine Größe zwischen 5 µm und 70 µm. Es ist jedoch ein 
zusätzliche Fraktion mit Granulatgrößen zwischen 0,5 µm und 3,5 µm zu erkennen. 
Die Verteilung zeigt Granalien bis zu Größen über 120 µm (d90 = 73,2 µm). Der Hauptteil des 
Granulates hat Größen zwischen 10 µm und 100 µm (d10 = 18,2 µm, d50 = 38,6 µm). Ein 
Feinstaubanteil ist ebenfalls vorhanden, der in einem Bereich zwischen 0,5 und 3,5 µm einen 
flachen Peak im Diagramm ausbildet.  
 
Granulate aus β-Tricalciumphosphat und bioaktivem Glas 45S5 
Die Suspensionen aus β-Tricalciumphosphat und dem bioaktiven Glas 45S5 ließen sich alle 
problemlos absprühen. Abbildung 32 zeigt einzelne Granalien der verschieden 
Werkstoffmischungen im Vergleich. Die Granalien sind ausnahmslos rund und zeigen 
keinerlei Ringstrukturen oder Verwerfungen auf, wie es bei den Granulaten mit organischem 
Zusatz der Fall war. Mit steigendem 45S5-Bioglass-Anteil wird die Oberflächenstruktur der 
Granalien rauer. Sie zeigen auch nicht die Kompaktheit wie es bei dem reinen β-
Tricalciumphosphat-Granulat, welches ebenfalls mit Trinatriumcitrat behandelt worden war, 
der Fall war (Abbildung 30).  
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Abbildung 32: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen abgesprühter Granalien aus 
bioaktivem Glas 45S5 nach Hench und β-Tricalciumphosphat. Der Glasanteil der Granalien 
liegt bei a) 10 Gew.-%, b) 20 Gew.-%, c) 50 Gew.-% und d) 60 Gew.-%. Es ist zu erkennen, 
dass die Oberflächenstruktur mit steigendem Glasanteil rauer wird. 
 
Das Granulat mit 60 Gew.-% bioaktivem Glas wurde hinsichtlich seiner Größenverteilung 
mittels Lasergranulometrie gemessen, da es später im Pulverbett-basierten 3D-Druckprozess 
eingesetzt wurde. Abbildung 33 zeigt die Größenverteilung in logarithmischer Darstellung.  
 
a) b) 
c) d) 
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Abbildung 33: Größenverteilung der Granalien aus 40 Gew.-% β-Tricalciumphosphat und 
60 Gew.-% bioaktiven Glas 45S5 nach Hench. Der Hauptteil des Granulates liegt zwischen 
20 µm und 100 µm. Ein Feinstaubanteil mit Größen zwischen 2 µm und 8 µm ist ebenfalls 
vorhanden. 
 
Die Abbildung zeigt, ähnlich wie bei dem Granulat aus der Suspension mit β-
Tricalciumphosphat und Trinatriumcitrat, dass ein Feinstaubanteil mit Korngrößen unter 
10 µm existiert. Der d10-Wert liegt bei 18,2 µm, der d50-Wert bei 41,0 µm und der d90-
Wert bei 92,1 µm. Einzelne Granalien können überdies Größen von über 200 µm erreichen. 
 
4.3.2 Calciumphosphatbasierter Verbundwerkstoff mit Polyethylenglykol und 
Trinatriumcitrat 
In diesem Kapitel werden die Ergebnisse zur Entwicklung des extrudierbaren 
Verbundwerkstoffes aus β-Tricalciumphosphat, Polyethylenglykol und Trinatriumcitrat 
dargestellt. Zuerst werden die Ergebnisse zu den Untersuchungen zum Plastischen Limit, den 
Extrusionsexperimenten und den Trocknungsuntersuchungen dargestellt, welche zur 
Einstellung der Materialkomposition nötig waren. Anschließend werden die Viskositäts- und 
Dichteergebnisse der optimierten Zusammensetzung aufgezeigt. 
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4.3.2.1 Mischungs- und Extrusionsergebnisse 
Für die Einstellung einer extrudierbaren Zementmasse auf Calciumphosphatbasis wurde 
zuerst das Plastische Limit der β-Tricalciumphosphat-Granulate mit verschiedenen 
Anmischflüssigkeiten untersucht. Das Plastische Limit in Verbindung mit destilliertem Wasser 
betrug 0,70 ± 0,02, in Verbindung mit einer 15 Gew.-%igen Trinatriumcitrat-Lösung betrug es 
0,65 ± 0,02 und in Verbindung mit Polyethylenglykol betrug es 0,45 ± 0,02. Die notwendige 
Menge an Trinatriumcitrat-Lösung, die zum Erreichen des Plastischen Limits nach der 
Hinzugabe von 1 g Polyethylenglykol auf 3 g β-Tricalciumphosphat nötig war, betrug 1,7 g, 
was in einem Plastisches Limit von 0,60 ± 0,02 resultierte. 
Die Extrudierbarkeit verschiedener Zusammensetzungen wurde anhand von Pressversuchen 
durch eine 0,5 mm Düse untersucht. Die Ergebnisse sind in Tabelle 14 wiedergegeben. Wie 
der Tabelle zu entnehmen ist, ist die einzige Zusammensetzung, die bei einer konstanten 
Kraft bis zum Ende extrudierbar war, Komposit 9. Dieses ließ sich mit einer konstanten Kraft 
von 50 N extrudieren. Komposit 8 ließ sich ebenfalls bei ähnlichen Kräften extrudieren, 
jedoch stieg die Kraft kontinuierlich geringfügig an. Für die anderen Zusammensetzungen 
waren deutlich höhere Kräfte nötig, oder eine vollständige Extrusion war überhaupt nicht 
möglich. In diesen Fällen war ein Filterpressen zu beobachten, also das Auspressen der 
Anmischflüssigkeiten, wobei das β-Tricalciumphosphat größtenteils als kompakt 
zusammengepresste Masse in der Metallform zurückblieb.  
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Tabelle 14: Die Tabelle gibt die Druckkräfte wieder, die nötig waren, um verschiedene 
Calciumphosphat-Komposite durch eine 0,5 mm große Düse zu extrudieren. Im Fall eines 
Kraftanstiegs auf 10000 N wurde der Extrusionsversuch abgebrochen. In den Fällen, in denen 
ein Kräftebereich angegeben ist, begann die Extrusion ab dem unteren Wert, wobei die 
benötigte Kraft jedoch weiter anstieg, bis entweder kein Material mehr vorhanden war, oder 
bis die Extrusion vorzeitig aufhörte und das Experiment bei 10000 N abgebrochen wurde. 
Die einzige Masse, die durchgehend bei einer konstanten Kraft extrudiert werden konnte 
war Komposit 9. 
Nr. 
β-TCP 
(Gew.-%)  
PEG 400 
(Gew.-%) 
50 Gew.-% 
PEG 10000 
Lösung 
(Gew.-%) 
15 Gew.-% 
Trinatrium-
citratlösung 
(Gew.-%) 
Destilliertes 
Wasser 
(Gew.-%) 
Extrusions-
kraft          
(N) 
1 58.8 0 0 0 41.2 10000 
2 60.6 0 0 39.4 0 250-10000 
3 69.0 31.0 0 0 0 10000 
4 62.5 2.1 0 35.4 0 220-10000 
5 57.2 25.7 0 17,1 0 200-300 
6 61.9 27.8 10.3 0 0 240-260 
7 58.2 26.1 9.7 5.8 0 240-260 
8 50.8 22.8 8.5 5.1 12.6 28-40 
9 49.0 23.5 9.8 5.9 11.8 50 
 
 
4.3.2.2 Viskositäts- und Dichteergebnisse des extrudierbaren Knochenzementes 
Komposit 9 wurde hinsichtlich seiner Dichte und seiner Viskosität analysiert. Die Dichte des 
Komposites betrug 1,66 ± 0,05 g/cm2. Die Viskosität wurde analog zu einem 
Kugelviskosimeter berechnet, wobei die gemessene Druckkraft auf die komplett in der 
Zementpaste gesunkene Zirkonoxidkugel 2,42 N betrug. Daraus konnte eine Viskosität von 
1,3 x 103 mPas errechnet werden. Diese Ergebnisse wurden bereits in der wissenschaftlichen 
Zeitschrift „BioMed Research International“ veröffentlicht [10]. 
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4.4 Ergebnisse der Scaffoldsynthesen mittels generativer 
Fertigungsverfahren 
 
4.4.1 Pulverbett-gedruckte Scaffolds aus Tricalciumphosphat und Bioglas 
Im folgenden Unterkapitel werden die Ergebnisse von Pulverbett-gedruckten Scaffolds aus β-
Tricalciumphosphat und einem bioaktiven Glas vorgestellt. Zunächst werden Ergebnisse zu 
Untersuchungen über ein geeignetes Bindersystem (organisch und säurebasiert) dargestellt. 
Im Anschluss werden Resultate zu Druckversuchen mit unterschiedlichen Parameter-
einstellungen präsentiert und abschließend Analyseergebnisse gedruckter und gesinterter 
Probekörper. 
 
4.4.1.1 Viskositätsuntersuchungen und Bindeeigenschaften organischer 
Bindersysteme 
Die Tropfenversuche in das vorbereitete β-Tricalciumphosphat-Pulverbett zeigten, dass bei 
den Bindern mit Glycerin und Polyethylenglykol 400 keine genügenden Bindekräfte 
vorhanden waren, um die getrockneten Tropfengebilde aus dem Pulverbett zu heben. Bei 
den Bindern mit Polyethylenglykol 10000, Polyvinylpyrrolidon K90 und Optapix AC 112 
hingegen konnten die Gebilde ohne größere Schäden aus dem Pulverbett entnommen 
werden, wie in Abbildung 34 anhand des Versuches mit Optapix AC 112 zu sehen ist.  
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Abbildung 34: Ergebnisse des Tropfenversuches mit einer 10 Gew.-%igen Optapix AC 112 
Lösung in ein β-Tricalciumphosphat-Pulverbett. In Bild a) sind die Tropfen, wie sie über die 
Pipette ins Pulverbett geträufelt wurden, durch die roten Pfeile markiert. In Bild b) sind die 
ausgebetteten Tropfengebilde zu sehen (rote Pfeile), nachdem sie aus dem Pulverbett 
entnommen wurden. Die Gebilde konnten ohne größere Beschädigungen ausgebettet 
werden. 
 
 
Die Viskositätsmessungen des Binders mit Polyethylenglykol 10000 zeigten auch bei starken 
Verdünnungen keine Annäherung an den Originalbinder Z-Bond 90. Selbst bei einem 
Verdünnungsgrad mit nur noch 2 Gew.-% an Polyethylengylkol 10000 veränderte sich die 
Viskosität nur geringfügig. Für hohe Scherraten pendelten sich die Viskositätswerte der 
Lösungen bei ca. 0,4 Pas ein. Der Viskositätswert für hohe Scherraten des Originalbinders lag 
hingegen bei 0,11 Pas. 
a) b) 
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Abbildung 35: Die Viskosität über der Schergeschwindigkeit verschiedener Polyethylen-
glykol-Lösungen (magenta: 10 Gew.-%, braun: 5 Gew.-%, cyan: 2 Gew.-%) im Vergleich zum 
Original-3D-Binder Z-Bond 90. Auch bei starken Verdünnungen ließ sich die Viskositätskurve 
nicht an die des Z-Bond 90 Binders (dunkelblau) angleichen. 
 
 
Die Viskositätsmessungen der Polyvinylpyrrolidon K90 Lösungen zeigen ein ähnliches 
Ergebnis wie die Messungen mit Polyethylenglykohl 10000. Eine Verdünnung von 20 Gew.-% 
auf 10 Gew.-% Polyvinylpyrrolidon K90 brachte nur eine geringfügige Erniedrigung der 
Viskosität von 0,67 Pas auf 0,57 Pas (Abbildung 36). Eine Annäherung an den Z-Bond 90 
Binder war nicht möglich. 
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Abbildung 36: Viskositätskurven von Polyvinylpyrrolidon K90 Lösungen (magenta: 20 Gew.-
%, cyan: 10 Gew.-%) im Vergleich zu dem Binder Z-Bond 90 (dunkelblau). Die 
Viskositätswerte sind deutlich größer als die des Z-Bond 90 Binders, trotz einer Verdünnung 
auf 10 Gew.-%.  
 
Der Binder Optapix AC 112 konnte anders als bei Polyethylenglykol 10000 und 
Polyvinylpyrrolidon K90 auf vergleichbare Viskositätswerte gebracht werden wie der 
Originalbinder Z-Bond 90 (Abbildung 37). Die Lösung mit 20 Gew.-% Optapix AC 112 zeigt 
einen ähnlichen Kurvenverlauf wie der des Z-Bond 90 Binders. Die 30 Gew.-%ige Lösung hat 
für hohe Scherraten nur leicht höhere Viskositätswerte (0,13 Pas). Die Werte der anderen 
Lösungen liegen alle sehr ähnlich bei 0,12 Pas. 
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Abbildung 37: Die Viskosität als Funktion der Schergeschwindigkeit verschiedener 
Konzentrationen des organischen Binders Optapix AC 112. Die Lösung mit 20 Gew.-% Binder 
zeigt die größte Annäherung an die Viskositätskurve des Binders Z-Bond 90 (dunkelblaues 
Diagramm). Die Lösungen mit 10 Gew.-% (magenta) bzw. 30 Gew.-% (cyan) zeigen ebenfalls 
ähnliche Viskositätswerte auf, besonders in den Bereichen höhere Schergeschwindigkeiten. 
 
Die Viskositätsuntersuchungen zeigten, dass nur die verdünnten Optapix AC 112 Lösungen 
ein ähnliches Viskositätsverhalten wie der Originalbinder Z-Bond 90 haben. Daher wurden 
die 2D-Druckversuche nur mit diesen Lösungen durchgeführt. Wie in Abbildung 38 zu sehen 
ist, gelang es aber nicht, ein gleichmäßiges Druckbild mit einer 10 Gew.- Optapix AC 112 
Lösung zu erzeugen. Das Druckbild zeigt eine deutliche Streifenbildung anstelle einer 
gleichmäßig bedruckten Fläche. 
 
Abbildung 38: Druckbild eines Rechtecks, gedruckt mit einer 10 Gew.-%igen Optapix AC 112 
Lösung auf weißem Papier. Es ist eine deutliche Streifenbildung zu erkennen.  
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Ein Druck mit einer 20 Gew.-%igen Optapix AC 112 war überhaupt nicht möglich, da eine 
direkte Düsenverstopfung eintrat. Ein Druckbild nach Vorgabe war somit mit beiden 
Lösungskonzentrationen nicht möglich. 
 
Die Untersuchungen der Handanmischungen von β-Tricalciumphosphat mit Phosphorsäuren 
als nicht-organische Binder zeigten, dass sich unter Verwendung einer 2-molaren 
Pyrophosphorsäure ein homogeneres Gefüge bildete (Abbildung 39) als bei der Verwendung 
einer 2 molaren Orthophosphorsäure (Abbildung 40). Im Gefügebild der Mischung mit 
Pyrophosphorsäure sind unterschiedliche Bereiche zu erkennen, die aber im Gegensatz zu 
der Mischung mit Orthophosphorsäure dicht miteinander verbunden sind. Flächen mit 
Durchmessern von über 100 μm sind zu erkennen, die in einer Matrix mit leicht erhöhter 
Porosität eingebettet sind. Die EDX-Analysen an den drei Punkten ergaben Calcium- zu 
Phosphor-Verhältnisse von 1,16 (Punkt 1), 1,12, (Punkt 2) und 1,21 (Punkt 3). 
 
Abbildung 39: Gefügebild einer Mischung aus β-Tricalciumphosphat mit Pyrophosphorsäure. 
Es sind Bereiche höherer Dichte (Markeirungen 1 und 3) und Bereiche mit leicht erhöhter 
Porosität (Markierung 2) zu erkennen. 
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Das Gefügebild mit der Orthophosphorsäure zeigt dunkle Bereiche mit Durchmessern von 
über 100 μm. Diese Bereiche sind umrandet von einer helleren Schicht. Diese Schicht ist 
porös und an einigen Stellen nicht fest mit den dunklen Bereichen verbunden, wie im 
rechten Teil der Abbildung zu sehen ist. Bei näherer Betrachtung der hellen Anteile sind 
kleine splitterartige Kristalle zu erkennen, die teilweise in die dunkleren Bereiche 
hineingewachsen sind, was besonders gut an dem mit TF1 gekennzeichneten Gebiet sichtbar 
ist. Die Elementanalysen der Teilflächen an den Markierungen TF1 und TF2 ergaben Calcium- 
zu Phosphor-Verhältnisse von 1,44 bzw. 1,53. Das bei der Markierung 1 untersuchte 
Verhältnis lag bei 1,28.  
 
Abbildung 40: Gefügebild einer Handanmischung aus β-Tricalciumphosphat und 
Orthophosphorsäure. Das Gefüge ist stark inhomogen mit einzelnen kompakten Flächen 
(TF 1 und TF 2) die umgeben sind von brüchigen, helleren Schichten (Markierung 1). 
 
Das Experiment mit der feinzerstäubten Phosphorsäure zeigte eine Kristallbildung in den 
einzelnen β-Tricalciumphosphat-Granalien (Abbildung 41). In der elektronenmikros-
kopischen Aufnahme sind nadelförmige Kristalle zu erkennen, die direkt aus den Granalien 
gewachsen sind. Die Granalien selbst sind durch das Kristallwachstum zerstört worden.  
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Abbildung 41: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahme von β-Tricalciumphosphat-
Granalien, die mit Phosphorsäure beträufelt wurden. Es ist ein deutliches Kristallwachstum 
zu erkennen, während die ursprünglich runde Granalienform nicht mehr vorhanden ist.  
 
Die Druckversuche mit den unterschiedlich konzentrierten Phosphorsäuren zeigten, dass 
nicht alle Säurekonzentrationen stabil druckbar waren. Konzentrationen über 1,5 mol/l 
Orthophosphorsäure ließen sich nicht drucken, ohne dass entweder Düsen am Druckkopf 
ausfielen oder eine generelle Überhitzung des Druckkopfes angezeigt wurde. Das gleiche galt 
auch für reine Pyrophosphorsäuren ab Konzentrationen von über 1 mol/l. Das Hinzufügen 
von 20 Gew.-% Isopropanol ermöglichte das Drucken höherer Phosphorsäure-
konzentrationen (bis zu 2,5 mol/l Orthophosphorsäure und bis zu 2 mol/l Pyrophosphor-
säure). Bei den Mischungen von Ortho- und Pyrophosphorsäure ließen sich ebenfalls 
Konzentrationen bis zu 2,5 mol/l drucken. Der Druck war allerdings am stabilsten bei 
Konzentrationen von 2 mol/l. Dies war auch die optimale Konzentration, um feste 
Grünkörper zu erzeugen, welche ohne größere Beschädigungen aus dem Pulverbett 
herausgehoben werden konnten. Geringere Konzentrationen führen bei allen Phosphor-
säuren zu nicht ausreichenden Grünfestigkeiten, um ein fehlerfreies Ausbetten aus dem 
Pulverbett zu gewährleisten. Alle weiteren Versuche wurden daher mit der equimolaren 
Mischung aus Ortho- und Pyrophosphorsäure durchgeführt. Trotz der Optimierung der 
Binderzusammensetzung konnten bis hierhin noch keine maßgenauen Probekörper aus dem 
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Pulverbett entnommen werden, weshalb weitere Untersuchungen unter Variation der 
Bindersättigung und der Schichtdicke vorgenommen wurden. Die Ergebnisse hierzu sind im 
Folgekapitel beschrieben. 
 
4.4.1.2 Probekörper unterschiedlicher Geometrien 
Die Druckexperimente unter Variation der Bindersättigung zeigten zum einen einen starken 
Einfluss auf die Grünfestigkeit und zum anderen einen Einfluss auf die Abbildungsgenauigkeit 
der Grünkörper (Abbildung 42).  
 
Abbildung 42: 3D-gedruckte Grünkörper aus β-Tricalciumphosphat und bioaktiven Glas 
unter Verwendung unterschiedlicher Bindersättigungen (a = 0,301 ml/mm3, b = 0,563 
ml/mm3, c = 0,414 ml/mm3). Die Grünkörper mit einer geringen Bindersättigung (a = 0,301 
a) 
b) 
c) 
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ml/mm3) zerfielen beim Ausbetten direkt. Bei einer hohen Bindersättigung (b = 0,563 
ml/mm3) ließen sich die Konturen nicht mehr genau abbilden. Die besten Ergebnisse 
bezüglich Form und Festigkeit konnten mit einer Bindersättigung von 0,414 ml/mm3 (c) 
erzeugt werden. 
 
Je höher die Bindersättigung war, desto höher war auch die Grünfestigkeit. Jedoch verloren 
die Probekörper an Maßgenauigkeit bei Probedrucken mit einer Bindersättigung von über 
0,414 ml/mm3. Besonders in den Außenkonturen der Probekörper war eine Verbreiterung 
des Druckbildes zu sehen (Abbildung 42 b). Bei Bindersättigungen von unter 0,376 ml/mm3 
war die Grünfestigkeit hingegen so gering, dass ein Ausbetten aus dem Pulverbett nicht 
mehr möglich war (Abbildung 42 a). Ein Optimum an Grünfestigkeit bei gleichzeitig bester 
Maßhaltigkeit konnte mit einer Bindersättigung von 0,414 ml/mm3 erreicht werden. Ein 
perfekt maßhaltiges Druckbild konnte jedoch nicht erzeugt werden (Abbildung 42 c).  
 
Eine weitere Verbesserung des Druckbildes konnte über die Variation der Pulverschichtdicke 
erreicht werden. Auch hier zeigte sich, dass sowohl eine zu große Schichtdicke als auch eine 
zu kleine Schichtdicke Probleme für die Druckgenauigkeit mit sich brachte. Abbildung 43 
zeigt Probekörper gedruckt mit Schichtdicken zwischen 35 µm und 100 µm. Bei 
Schichtdicken von 100 µm verbanden sich häufig einzelne Schichten nicht komplett 
miteinander, wodurch Spalten im Bauteil parallel zu den einzelnen Lagen entstanden 
(Abbildung 43 a). Schichtdicken von 35 µm zeigten einen unregelmäßigen Pulverauftrag, 
wodurch sich bei Probekörpern mit breiter Grundfläche eine Abschrägung des Bauteiles 
entwickelte (Abbildung 43 b). Bei Probekörpern mit schmaler Grundfläche, wie z. B. bei 
Biegebruchstäbchen, zeigte sich eine teilweise Verschiebung der Pulverlagen in den 
Randbereichen der Probekörper (Abbildung 43 d). Optimale Formtreue konnte mit 
Schichtdicken zwischen 50 µm und 75 µm erreicht werden (Abbildung 43 c). 
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Abbildung 43: 3D-gedruckte Probekörper aus β-Tricalciumphosphat und bioaktiven Glas. Die 
tablettenförmigen Proben mit einem Durchmesser von 20 mm und einer Höhe von 10 mm 
zeigten bei Schichtdicken der einzelnen Pulverlagen von 100 µm Spaltbildungen (a). 
Tabletten mit Schichtdicken von 35 µm wiesen eine Abschrägung entlang der 
Auftragsrichtung des Rakelsystems auf (b). Bauteile mit Schichtdicken von 75 µm hingegen 
gaben die gewünschte Probengeometrie am besten wieder (c). Bauteile mit kleiner 
Grundfläche, die mit Schichtdicken von 35 µm gedruckt wurden, zeigten zwar keine 
Abschrägung, aber dafür eine Auffächerung der Lagen in den Randbereichen der Probe (d). 
 
Die Testdrucke miniaturisierter Knochenstrukturen mit den optimierten Druckparametern 
zeigten, dass auch kompliziert geformte Bauteile mit eine hohen Maßgenauigkeit abgebildet 
werden konnten. Abbildung 44 zeigt einen Femur (Oberschenkelknochen) und ein Cranium-
Segment (Schädel) gedruckt mit einer Bindersättigung von 0,414 ml Binder (1 mol Ortho- 
und 1 mol Pyrophosphorsäure mit 20 Gew.-% Isopropanol) und einer Schichtdicke von 75 
µm. Bei dem Druck konnten auch fein verästelte Strukturen dargestellt werden, wie im 
hinteren Bereich der gedruckten Augenhöhle des Schädels (Abbildung 44 b) zu erkennen ist. 
Die Grünfestigkeit war in beiden Fällen hoch genug, um ein fehlerfreies Ausbetten und ein 
Befreien von überschüssigem Pulver mittels Druckluft zu gewährleisten.  
 
a) b) 
c) d) 
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Abbildung 44: Miniaturisierter Oberschenkelknochen (a) und miniaturisierter Schädel (b) aus 
einem Komposit aus β-Tricalciumphosphat und bioaktivem Glas. Beide Strukturen wurden 
mit einer Schichtdicke von 75 µm und einer Bindersättigung von 0,414 ml/mm3 an einem 
Pulverbett-basierten 3D-Drucker gedruckt. Die Probegeometrien weisen eine hohe 
Detailtreue auf. 
 
4.4.1.3 Analyseergebnisse gedruckter Probekörper 
Die Biegebruchfestigkeit wurde anhand von 3D-gedruckten Biegebruchstäbchen, welche bei 
unterschiedlichen Temperaturen gesintert worden waren, bestimmt. Nach einer Wärme-
behandlung von 950 °C der Proben aus 60 Gew.-% bioaktiven Glas 45S5 nach Hench waren 
keine Ergebnisse aus dem zuverlässigen Messbereich von über 5 MPa der Prüfmaschine zu 
erzeugen. Eine Temperaturbehandlung von 1000 °C ergab eine Biegebruchfestigkeit von 14,9 
MPa ± 3,6 MPa während eine Temperaturbehandlung von 1050 °C eine Biegeruchfestigkeit 
von 8,4 MPa ± 2,9 MPa ergab. Das Ergebnis der Biegebruchfestigkeit nach einer 
Temperaturbehandlung bei 1000 °C wurde bereits im Vorfeld im „Journal of the European 
Ceramics Society“ veröffentlicht [9]. 
Die Gefügebilder der Biegebruchproben bei 1000 °C und 1050 °C sind in Abbildung 45 
wiedergegeben. Die Biegebruchprobe, welche bei 1050 °C thermisch behandelt wurde, weist 
blasenartige Poreneinschlüsse auf, die nicht miteinander verbunden sind. Bei der 
Biegebruchprobe hingegen, welche bei 1000 °C thermisch behandelt wurde, sind einzelne, 
miteinander verbundenen Körner zu sehen, die ein Netzwerk bilden, wodurch sich eine 
ebenfalls netzwerkartige Porenstruktur um die Körner herum gebildet hat.  
a) b) 
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Abbildung 45: Gefügebilder von 3D-gedruckten Biegebruchstäbchen aus einem Komposit 
aus Tricalciumphosphat und bioaktiven Glas. Abbildung a) zeigt die Bruchfläche nach einer 
Wärmebehandlung bei 1000 °C. Die einzelnen Körner sind miteinander verbunden und 
bilden ein Netzwerk. In Abbildung b) ist die Bruchfläche nach einer Wärmebehandlung bei 
1050 °C zu sehen. Hier sind keine einzelnen Körner mehr zu erkennen, sondern 
blasenförmige Einschlüsse in einer festen Matrix. 
 
Die Quecksilberdruckporosimetrie der bei 1000 °C gesinterten Probe ergab eine Porosität 
von 79,3 Vol.-%. Die gesamte Porenoberfläche betrug dabei 1,1 m2/g, bei einem 
durchschnittlichen Porendurchmesser von 24 µm. Die Gesamtdichte des Probekörpers 
wurde auf 0,6 g/ml und die Dichte des Werkstoffs auf 2,7 g/ml ermittelt.  
 
4.4.2 Scaffolds aus dem calciumphosphatbasierten Knochenzement hergestellt 
mittels „Dispens Plotting“ 
In diesem Kapitel werden Gitterstrukturen, welche mittels „Dispense Plotting“ generiert 
wurden, präsentiert. Die Gitterstrukturen wurden hinsichtlich ihrer mechanischen 
Eigenschaften und Phasenzusammensetzung analysiert. Die Ergebnisse wurden bereits im 
Journal „BioMed Research International“ veröffentlicht und werden hier in kompaktierter 
Form dargestellt [10]. 
Zylindrische Scaffolds wurden mittels „Dispense Plotting“ hergestellt und über eine 
Infiltration mit Phosphorsäure gehärtet (Abbildung 46a). Die Phasenzusammensetzung der 
Scaffolds nach der Säurebehandlung wurde mittels Röntgenbeugung analysiert (Abbildung 
a) b) 
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46b) und zeigt neben der ursprünglichen β-Tricalciumphosphat-Phase (Ca3(PO4)2) die Phasen 
Monetit (CaHPO4), Hydroxylapatit (Ca5OH(PO4)3) und Natrium-Calciumphosphat 
Ca10Na(PO4)7.  
 
 
Abbildung 46: a) Zylindrischer Scaffold auf Calciumphosphatbasis, hergestellt mittels 
„Dispense Plotting“. Der Scaffold wurde durch Infiltration mit Phosphorsäure gehärtet. Die 
Phasenzusammensetzung nach der Infiltration ist unter b) dargestellt. Die Markierungen 
über den Peaks ordnen sie den einzelnen Phasen (Raute ◊: Ca3(PO4)2, PDF 00-009-0169; 
Stern : CaHPO4, PDF 04-009-3755; Dreieck ▵: Ca5OH(PO4)3, PDF 00-009-0432; Kreis ○: 
Ca10Na(PO4)7, PDF 00-045-0339) zu. Die Abbildung wurde bereits im Journal „BioMed 
Research International“ veröffentlicht [10]. 
 
Die geplotteten Gerüststrukturen hatten eine Druckfestigkeit von 1,2 ± 0,6 MPa. Durch das 
Hinzufügen des Polymethylmethacrylat-Granulates sank die Druckfestigkeit der Strukturen 
auf 0,85 ± 0,30 MPa. 
 
4.4.3 Scaffolds hergestellt mittels „Lost-Wax“ Verfahren 
In diesem Kapitel werden die Ergebnisse zur Synthese von Scaffolds mittels Schlickerguss in 
3D-gedruckte Wachsformen dargestellt. Zuerst werden die Ergebnisse zu den Schlicker-
einstellungen und den synthetisierten Scaffolds präsentiert. Im Anschluss daran werden die 
a) b) 
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Ergebnisse der mechanischen Untersuchungen und die Analysen mittels Quecksilber-
druckporosität vorgestellt. 
 
4.4.3.1 Ergebnisse der Schlickereinstellungen und Scaffoldsynthese 
Für den Schlickerguss in 3D-gedruckte Wachsformen wurden die zuvor synthetisierten 
Calciumphosphate mit organischen Lösungen suspensiert. Abbildung 47 zeigt Calcium-
phosphatsuspensionen mit unterschiedlichen Pulver-Feststoff-Verhältnissen die in 
zylindrische Wachsformen gegossen wurden. Die Suspension aus 50 Gew.-% β-Tricalcium-
phosphat und 50 Gew.-% Wasser zeigte ein viskoses Verhalten. Eine Anpassung an die 
Wachsform war nicht möglich, da kein reines Fließverhalten vorhanden war (Abbildung 47a). 
Größere Wasseranteile führten nach dem Trocknen zu Rissen. Dies war besonders bei den 
Hydroxylapatit-Suspensionen zu beobachten, die trotz der organischen Anteile nicht ohne 
Trocknungsrisse geschlickert werden konnten (Abbildung 47b).  
 
 
Abbildung 47: Zylindrische Wachsbauteile gefüllt mit Calciumphosphat-Suspensionen. a) 
Suspension aus 50 Gew.-% β-Tricalciumphosphat und 50 Gew.-% Wasser. Die Probe zeigt 
eine hohe Viskosität und eine Schwindung nach der Trocknung. b) Suspension aus 40 Gew.-% 
strontiumdotiertem Hydroxylapatit und 60 Gew.-% organischer Anmischflüssigkeit. Nach der 
Trocknung sind mittig und am Rand Risse zu erkennen. c) Suspension aus 69 Gew.-% 
Tricalciumphosphat und 31 Gew.-% organischer Anmischflüssigkeit. Der Schlicker füllt die 
Form gut aus und es sind keine Risse oder Schwindung nach der Trocknung zu erkennen.  
 
a) b) c) 
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Die Suspensionzusammensetzungen, die sich Schlickern ließen ohne Trocknungsrisse zu 
erzeugen und gleichzeitig eine niedrige Viskosität aufwiesen, bestanden für die β-
Tricalciumphosphat-Suspensionen aus 69 Gew.-% Feststoff zu 31 Gew.-% organischer 
Lösung, sowie für die Mischungen mit 20 Gew.-% strontiumdotiertem Hydroxylapatit aus 44 
Gew.-% Feststoff zu 56 Gew.-% organischer Lösung. Mit diesen Suspensionen ließen sich 
auch die Scaffolds, die an das Defektmodell im Mäusefemur angepasst wurden, mittels 
Schlickerguss herstellen (Abbildung 48).   
 
 
Abbildung 48: a) Wachsbauteile für den Schlickerguss mit Calciumphosphat-Suspensionen. 
b) Scaffold aus dem Schlickerguss nach dem Sintern. Der Scaffold wurde mit drei Kanälen 
versehen, die durch die Wachstäbe, die unter a) im linken Modell zu sehen sind, erzeugt 
wurden. Der Scaffold wurde passend für einen „critical size defect“ in einem Mäusefemur 
hergestellt. 
 
4.4.3.2 Eigenschaften der im „Lost-Wax“-Verfahren hergestellten Bauteile 
Für die mechanischen Untersuchungen wurden geschlickerte Proben in Tablettenform mit 
Hilfe des 4-Kugeltestes analysiert. Als Referenz dienten gepresste Tabletten aus denselben 
Materialien. Tabelle 15 gibt den Weibull-Modul und die charakteristische Festigkeit mit 
einem Vertrauensintervall von 90 % wieder. Die Weibull-Moduli der gepressten Proben 
liegen alle im Bereich zwischen 9 und 13, während die Moduli der geschlickerten Proben 
deutlich größere Schwankungen aufweisen. Besonders auffällig ist hier der sehr niedrige 
Wert von 2,35 für die Hydroxylapatit-haltige Zusammensetzung. Ein Wert für reinen 
Hydroxylapatit ließ sich nicht ermitteln, da ein rissfreies Schlickern entsprechender Proben 
nicht möglich war. Bei der charakteristischen Festigkeiten ist auffällig, dass sowohl die 
a) b) 5 mm 5 mm 
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gepressten, als auch die geschlickerten Proben des strontiumdotierten Tricalciumphosphates 
einen deutlich niedrigeren Wert (36 MPa bzw. 31 MPa) als die übrigen Festigkeiten 
aufweisen. Einzige Ausnahme ist auch hier wieder die geschlickerte Variante der 
Hydroxylapatit-haltigen Zusammensetzung, die mit 16 MPa den niedrigsten Wert aufweist.  
 
Tabelle 15: Weibull-Moduli und charakteristische Festigkeiten von gepressten und 
geschlickerten Calciumphosphaten. Für beide Werte sind die 90%-Vertrauensbereichs-
grenzen mit angegeben.  
 Weibull Modul m (-) Charak. Festigkeit (σ0) 
Gepresst   
β-Tricalciumphosphat  11,4 (8,9; 14,5) 54,2 (52,7; 55,7) 
Sr-dotierter Hydroxylapatit 9,4 (7,3; 12,0) 63,5 (61,4; 65,8) 
Sr-dotiertes Tricalciumphosphat 9,4 (7,3; 12,0) 36,0 (34,8; 37,3) 
80 Gew.-% β-Tricalciumphosphat + 
20 Gew.-% Sr-dotierter 
Hydroxylapatit 
12,5 (9,7; 16,1) 75,3 (73,4; 77,3) 
80 Gew.-% β-Tricalciumphosphat + 
20 Gew.-% Sr-dotiertes 
Tricalciumphosphat 
9,6 (7,5; 12,4) 50,1 (48,4; 51,8) 
Geschlickert   
β-Tricalciumphosphat 6,1 (4,8; 7,7) 60,9 (57,8; 64,1) 
Sr-dotiertes β-Tricalciumphosphat 14,4 (11,4; 18,4) 31,2 (30,6; 31,9) 
80 Gew.-% β-Tricalciumphosphat + 
20 Gew.-% Sr-dotierter 
Hydroxylapatit 
2,4 (1,8; 3,2) 15,8 (13,4; 18,5) 
80 Gew.-% β-Tricalciumphosphat + 
20 Gew.-% Sr-dotiertes 
Tricalciumphosphat 
15,1 (12,0; 19,1) 62,4 (61,1; 63,7) 
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Die Quecksilberdruckporosimetrie-Messung der geschlickerten und gesinterten Probe aus β-
Tricalciumphosphat ergab eine Porosität von 24,5 Vol.-%. Die gesamte Porenoberfläche 
betrug 0,3 m2/g, bei einem durchschnittlichen Porendurchmesser von 2,0 µm. Die Gesamt-
dichte wurde auf 2,3 g/ml und die Dichte des Werkstoffs auf 3,0 g/ml ermittelt. Im Vergleich 
dazu ergaben die Messungen der strontiumdotierten β-Tricalciumphosphat-Proben eine 
Porosität von 22,1 Vol.-%. Die gesamte Porenoberfläche betrug 0,4 m2/g und der 
durchschnittliche Porendurchmesser betrug 1,5 µm. Die Gesamtdichte der Probe wurde auf 
2,4 g/ml und die Dichte des Werkstoffs auf 3,1 g/ml ermittelt. 
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5 Diskussion 
Im Rahmen dieser Dissertation wurden Calciumphosphate gezielt modifiziert, um sie 
hinsichtlich der Verwendung als degradierbare Knochenersatzwerkstoffe zu optimieren. Für 
eine gezielte Vorgehensweise wurden die Modifikationen auf der Grundlage mehrerer 
Fragestellungen durchgeführt, die hier auch als Leitfaden für die folgende Diskussion der 
Ergebnisse dienen sollen. Die erste Fragestellung befasste sich damit, ob chemische oder 
strukturelle Veränderungen im alternden Knochen vorliegen, die bei der Modifizierung von 
Knochenersatzimplantaten berücksichtigt werden müssten. Hierbei wurde vor allen Dingen 
nach Veränderungen in der Phasenzusammensetzung und im Calcium- zu Phosphor-
Verhältnis gesucht, die in einem von Knochenschwund betroffenen Hartgewebe vorliegen 
könnten. In der zweiten Fragestellung ging es um die Entwicklung von Syntheserouten von 
Calciumphosphaten, die eine Einstellung einer hohen Phasenreinheit und die gezielte 
Substituierung von Calcium durch Strontium ermöglichen. Hierbei wurden sowohl 
nasschemische- als auch Hochtemperatur-Synthesen betrachtet. In der dritten Fragestellung 
ging es um die geeignete Kombination der synthetisierten Calciumphosphate mit anderen 
Werkstoffen, um eine Verarbeitung mit drei unterschiedlichen generativen Fertigungs-
verfahren zu ermöglichen. Hier lag das Hauptaugenmerk auf der Adaption der Werkstoffe an 
das jeweilige Fertigungsverfahren (pulverbettbasiertes 3D-Drucken, Dispense Plotting und 
Schlickerguss in 3D-gedruckte Lost-Wax-Formen). Die letzte Fragestellung beschäftigte sich 
mit den Eigenschaften von Gerüststrukturen aus den modifizierten Calciumphosphaten, die 
mittels der drei ausgewählten generativen Fertigungsverfahren hergestellt wurden.  
Die Ergebnisse zu den einzelnen Fragestellungen werden im Folgenden, ausgehend von den 
Knochenanalysen, über die Synthese von Calciumphosphaten und deren Modifizierung und 
Kombination mit anderen Werkstoffen, bis hin zur Herstellung und Charakterisierung von 
Calciumphosphat-Scaffolds mittels generativer Fertigungsverfahren, diskutiert. 
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Analysen des alternden Knochens 
Wie bereits in Kapitel 2.1 beschrieben, unterliegt der menschliche Knochen im Laufe der 
Jahre starken Veränderungen [134]. Die Knochensubstanz wird aufgrund eines deregulierten 
Knochenaufbaus und Knochenabbaus mit der Zeit immer poröser, was im Fall einer 
Knochenerkrankung, wie z. B. Osteoporose, zu einem erhöhten Frakturrisiko führen kann 
[134]. Diese Deregulierung könnte neben dem Knochenschwund aber auch zu 
Veränderungen in der Phasenzusammensetzung und im Calcium- zu Phosphor-Verhältnis 
führen. Sollte dies der Fall sein, so könnte eine Anpassung des Knochenersatzwerkstoffes, z. 
B. eine Erhöhung des Calciumanteils im Werkstoff bei einem niedrigen Calcium- zu 
Phosphor-Verhältnis im Knochen, für eine Regulierung der Knochenaufbauprozesse während 
der Heilung vorteilhaft sein. Um dieser Fragestellung nachzugehen, wurden Analysen an 
Knochen ältere Spender durchgeführt. 
Die erste Phasenanalyse von humanem Knochen zeigte ein Röntgenbeugungsdiagramm mit 
sehr breiten Peaks (Abbildung 9). Die extreme Breite der Peaks macht eine eindeutige 
Zuordnung der Phase nicht möglich. Die Referenzpeaks des Hydroxylapatits lassen sich zwar 
ohne Ausnahme in das Röntgenbeugungsdiagramm einfügen, wodurch dem Vorhandensein 
der Hydroxylapatit-Phase zumindest nicht widersprochen wird, eine eindeutige Aussage lässt 
sich jedoch nicht treffen. Die Breite der Peaks könnte sich auf die nanokristalline Struktur 
des mineralischen Hartgewebes zurückführen lassen, da die Messung von Nanokristallen 
eine Verbreiterung eines Röntgenbeugungsmusters zur Folge hat. Wess et al. konnten über 
Analysen mittels Small ankel X-ray scattering (eine Röntgenbeugungsmethode, die 
Informationen über Größe und Form von Nanopartikeln liefert) nachweisen, dass die 
Mineralphase des Knochens hauptsächlich aus nadelförmigen oder plattenförmigem 
Kristallen besteht, deren Durchmesser sich im einstelligen Nanometerbereich bewegen 
[175]. Die Breite der Peaks könnte sich also auf diese sehr kleinen Partikelgrößen 
zurückführen lassen. Jedoch könnte noch ein weiterer Punkt zu der Verbreiterung der Peaks 
beitragen haben. Eine Röntgenfluoreszenzanalyse der gleichen Knochenprobe, die mittels 
Röntgenbeugung analysiert wurde, zeigte, dass auch in mazeriertem Knochen noch über 40 
Gew.-% an organischer Masse enthalten waren. Da die organische Masse in Form einer 
Extrazellulärmatrix die mineralischen Partikel im Knochen umhüllt, stellt sich somit die Frage, 
ob diese umhüllende Extrazellulärmatrix einen Einfluss auf die Peakbreite des Röntgen-
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beugungsmusters haben könnte. Um dieser Frage nachzugehen, sollte die Organik komplett 
entfernt werden, ohne die mineralische Phase des Knochens zu beeinträchtigen. Hierfür 
wurde ein thermischer Prozess gewählt, der ein Ausbrennen der organischen Masse 
ermöglicht, jedoch keine Veränderung der mineralischen Phase hervorruft. Abbildung 10, 
S. 72 zeigt, dass sich die organische Phase bei Temperaturen bis 400 °C nicht ausbrennen 
ließ. Erst bei Temperaturen von 600 °C konnte eine vollständige Entfernung der organischen 
Matrix erreicht werden, was über die nadelförmigen Kristallstrukturen deutlich sichtbar 
wurde. Bei höheren Temperaturen trat eine Veränderung in der Form und Größe der 
Kristallstrukturen auf, was auf einen beginnenden Sinterprozess hindeutet. Daher wurde 
eine Temperatur von 600 °C für den Ausbrennprozess gewählt. Rogers et. al konnten anhand 
eines ähnlichen Experimentes, bei dem kortikaler Spenderknochen eines 67-jährigen 
Mannes bei unterschiedlichen Temperaturen wärmebehandelt wurde, zeigen, dass sich bis 
zu Temperaturen von 600 °C keine weiteren Phasen im mineralischen Gewebe bildeten. Erst 
ab 600 °C zeigte sich die Bildung von geringen Mengen an Calciumpyrophosphat [139]. Die 
Röntgenbeugungsanalysen (Abbildung 11) der in dieser Arbeit verwendeten Spender-
knochen zeigten jedoch keine Umwandlung in Calciumpyrophosphat (der Hauptpeak liegt 
bei 26,998° 2θ, PDF 00-009-0345). Daher wurden sie für den geplanten Vergleich der 
Phasenzusammensetzung unterschiedlich alter Spenderknochen herangezogen. Der 
Vergleich zeigt, dass keine Unterschiede in der Phasenzusammensetzung zwischen den 
einzelnen unterschiedlich alten Spenderknochen bestehen. Die Peakmuster waren schärfer 
als bei der nicht wärmebehandelten Probenanalyse. Dennoch waren die Peaks immer noch 
so breit, dass eventuelle substitutionsbedingte Verschiebungen einzelner Peaks nicht zu 
erkennen waren. Von diesen geringen Verschiebungen einzelner Peaks muss jedoch 
ausgegangen werden, da die Röntgenfluoreszenzanalyse Anteile an Silizium, Eisen, 
Magnesium und Schwefel zeigte. Es lässt sich also festhalten, dass sich die Phasen-
zusammensetzung des mineralischen Hartgewebes auch im Alter nicht ändert, sondern nach 
wie vor aus Hydroxylapatit besteht. Veränderungen jedoch, hervorgerufen durch Substi-
tutionen oder Leerstellen im Gitter, können aufgrund der Breite der Peaks mittels 
Röntgenbeugung nicht nachgewiesen werden [18]. Dieses Ergebnis stimmt auch mit 
Untersuchungen von Legros et al. überein, die anhand von Röntgenbeugungsanalysen an 
unterschiedlich alten Ratten- und Rinderknochen ebenfalls keine Phasenveränderungen in 
Abhängigkeit des Alters der Tiere feststellen konnten [95].  
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Um detailliertere Informationen über die atomaren Veränderungen (Substitution, 
Leerstellen) zu erhalten und um sie ortsaufgelöst im trabekulären Knochen beobachten zu 
können, wurden energiedispersive Röntgenspektroskopie-Aufnahmen an Hüftköpfen und 
Rückenwirbeln durchgeführt. Für einen möglichst präzisen Vergleich der unterschiedlich 
alten Knochenproben untereinander wurden nicht die quantitativen Mengenangaben der 
einzelnen Elemente, die eine hohe Fehlervarianz aufweisen, sondern das Calcium- zu 
Phosphor-Verhältnis, welches aufgrund der gleichbleibenden Peakhöhenverhältnisse eine 
geringere Fehlervarianz aufweisen, betrachtet. Erstaunlicherweise zeigten die Messungen an 
den Hüftköpfen deutlich höhere Calcium- zu Phosphor-Verhältnisse (1,7-2,2) als die 
Messungen an den Rückenwirbeln (1,2-1,6). Dies könnte auf die unterschiedlichen 
Vorbehandlungen der Knochenpräparate zurückzuführen sein. Die Hüftköpfe wurden nach 
der Entnahme im OP zuerst mit verschiedenen Zellkulturmedien gespült, um die darin 
enthaltenen Stammzellen zu gewinnen. Anschließend wurden sie in 70 Gew.-% Alkohol 
gelagert und schließlich bei 600 °C thermisch behandelt, um die organischen Bestandteile zu 
entfernen. Es ist nicht auszuschließen, dass durch die in den Zellkulturmedien enthaltenen 
Calcium- und Phosphorionen und der anschließenden Wärmebehandlung das ursprüngliche 
Calcium- zu Phosphor-Verhältnis der mineralischen Knochensubstanz verändert wurde. Auch 
die Reinigung mit Ultraschall in demineralisiertem Wasser könnte nicht ausreichend 
gewesen sein, um diesen Effekt zu verhindern.  
Die Rückenwirbel hingegen wurden mazeriert. Ein Spülen mit Zellkulturmedien fand nicht 
statt. Die Calcium- zu Phosphor-Verhältnisse liegen mit 1,2 bis 1,6 unterhalb des 
synthetischen Hydroxylapatits (1,67), was für einen calciumdefizitären Hydroxylapatit 
typisch ist [50, 184]. Es ist daher davon auszugehen, dass die tatsächlichen Calcium- zu 
Phosphor-Verhältnisse sich im Bereich 1,2 bis 1,6 bewegen und nicht oberhalb von 1,67, wie 
es bei den Analysen der Hüftköpfe der Fall war. Vergleicht man die Ergebnisse der 
Rückenwirbel und der Hüftköpfe jeweils für sich separat untereinander, so lässt sich keine 
Relation zum Alter des Spenders ausmachen. Dies widerspricht Beobachtungen von Legros 
et al., die eine Abnahme des Phosphorgehaltes in Ratten- und Rinderknochen mit 
steigendem Alter der Tiere feststellen konnten. Diese Untersuchungen wurden jedoch an 
Jungtieren, vom Embryo bis zum Erwachsenwerden, durchgeführt und lassen sich daher 
nicht eins zu eins auf die in dieser Studie durchgeführten Analysen an alten Patienten 
übertragen [95]. Holden et al. hingegen führten Untersuchungen an humanen Knochen von 
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32 Spendern zwischen 1 und 97 Jahren durch [74]. Sie zeigten einen Anstieg im Calcium- zu 
Phosphat-Verhältnis mit steigendem Alter auf der Grundlage von Phasenveränderungen die 
durch Wärmebehandlungen der Knochenproben entstanden. Ab einer Temperatur-
behandlung von 1200 °C bildete sich bei Knochen von Spendern über 22 Jahre Calciumoxid, 
was auf einen vermehrten Einbau von Calciumcarbonat in den Knochen hindeutete. Sie 
zeigten aber gleichzeitig, dass sich bei älteren Knochen, die bei über 1400 °C gesintert 
wurden, die β-Tricalciumphosphat-Phase stabiler hielt und sich somit weniger α-
Tricalciumphosphat bildete als bei jungen Knochen. Dies deutete auf eine verstärkte 
Substitution des Calciums durch Magnesium hin, was wiederum ein Absinken des Calcium- 
zu Phosphor-Verhältnisses voraussetzte. Busse et al. zeigten, dass der Calciumgehalt in 
Knochen mit steigendem Alter ansteigt [23]. Dies wiesen Sie an Knochenlakunen nach, die 
sich bei älteren Knochen stärker mineralisierten als bei jungen Knochen, wodurch auch der 
Calciumgehalt im gesamten Knochen stieg. Anhand von energiedispersiven Röntgen-
spektroskopie-Analysen konnten sie wiederum zeigen, dass es sich bei dem verstärkt 
mineralisierten Gewebe um Hydroxylapatit handelte. Somit blieb das Calcium- zu Phosphor-
Verhältnis der reinen mineralischen Hartsubstanz auch bei den älteren Knochen konstant. 
Eine eindeutige Aussage über einen altersbedingten Einfluss auf das Calcium- zu Phosphor-
Verhältnis wurde daher in der Literatur nicht gefunden.  
Dennoch konnten Unterschiede im Calcium- zu Phosphor-Verhältnis zwischen den einzelnen 
Knochenproben gemessen werden, auch wenn keine Relation zum Alter oder Geschlecht der 
Patienten aufgestellt werden konnte. Die Ursachen hierfür könnten in der Ernährung der 
Patienten liegen. Tucker et al. konnten eine unterschiedliche Entwicklung der Knochen-
mineralisation in Abhängigkeit der Essgewohnheiten von über 5000 Probanden feststellen. 
Männern, deren Diät vorwiegend aus Früchten, Gemüse und Zerealien bestand, besaßen 
eine deutlich höhere Knochendichte als Männer, die vermehrt Süßwaren in ihrem Speiseplan 
hatten [166]. Ein weiterer Hinweis über den Einfluss der Ernährung auf die Knochen-
zusammensetzung zeigt eine Studie von White et al., die chemische Analysen an antiken 
Knochen der Maya-Zivilisation durchführten. In Abhängigkeit des Maiskonsums, der in den 
verschiedenen Zeitepochen unterschiedlich war, konnten Veränderungen in den Spuren-
elementen Magnesium, Zink und Strontium nachgewiesen werden [176]. Es ist also 
wahrscheinlicher, dass die unterschiedlichen Calcium- zu Phosphor-Verhältnisse in den hier 
gemessenen Proben durch die Ernährung der Patienten bedingt sind und keine 
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Abhängigkeiten vom Alter aufweisen. Leider waren die Essgewohnheiten der Patienten nicht 
bekannt und eine definitive Korrelation lässt sich nicht aufstellen. 
Um zu überprüfen, ob Osteoporose einen Einfluss auf das Calcium- zu Phosphor-Verhältnis 
im Knochen hatte, wurden in einem ersten Schritt Porositätsuntersuchungen an einem 
Rückenwirbel durchgeführt. Die Porositätsuntersuchungen sollten klären, ob im Randbereich 
einer beginnenden Osteoporose eine Veränderung der Knochendichte stattfindet, was ein 
Hinweis auf ein verändertes Knochenwachstum zeigen würde. Die Ergebnisse zeigten, dass 
dies tatsächlich der Fall war. Im Vergleich zu den gesunden Trabekelstrukturen war ein 
deutlicher Anstieg der Knochendichte im Randbereich des durch Osteoporose veränderten 
Knochens zu erkennen. Die Trabekel waren in diesem Bereich dicker, was auf ein kurzzeitig 
verstärktes Knochenwachstum hinweist. Dies widerspricht zwar in gewissen Maße den 
Erkenntnissen von Stauber et al., die mit steigendem Alter ein dünner werden der Trabekel 
in Lendenwirbelknochen feststellen konnten [157]. Die Messungen von Stauber er al. 
wurden jedoch an allen Trabekeln eines Wirbels durchgeführt, was eine lokale Messung, wie 
sie hier durchgeführt wurde, nicht mit einbezog. Es ist daher durchaus denkbar, dass sich die 
Trabekel im Allgemeinen ausdünnen, jedoch im Randbereich, wo die Osteoporose beginnt, 
eine kurzzeitige Verdickung der Trabekel stattfindet. Dieser verdickte Bereich wurde für die 
Untersuchungen des Calcium- zu Phosphor-Verhältnisses ausgewählt und mit Messungen 
aus dem gesunden trabekuleren Bereich verglichen. Die osteoporotischen Bereiche zeigten 
jedoch im Vergleich zu den nicht-osteoporotischen Bereichen keine Unterschiede im 
Calcium- zu Phosphor-Verhältnis. Es lässt sich somit also auch kein unterschiedlicher Aufbau 
des mineralischen Knochengewebes im Randbereich der Osteoporose nachweisen.  
Die Ergebnisse der Knochenuntersuchungen weisen darauf hin, dass weder altersbedingt 
noch osteoporosebedingt eine Veränderung im Calcium- zu Phosphorverhältnis, sowie in der 
Phasenzusammensetzung von humanem Knochen auftritt. Eine Anpassung des Calcium- zu 
Phosphor-Verhältnisses in einem resorbierbaren Knochenersatzwerkstoff an das Alter des 
Patienten ist daher vermutlich nicht nötig. Es existieren zwar Unterschiede in den Calcium- 
zu Phosphor-Verhältnissen zwischen den einzelnen Spenderknochen, dies ist jedoch wie 
oben erwähnt wahrscheinlicher auf andere Ursachen, wie z. B. die Ernährung, zurück-
zuführen. Eine Anpassung eines Knochenersatzwerkstoffes daran müsste also von anderen 
Bedingungen abhängig gemacht werden und nicht vom Alter des Patienten. Hier muss 
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jedoch darauf hingewiesen werden, dass nur eine geringe Anzahl an verschiedenen 
Spendergeweben analysiert wurde. Eine geringe Probenzahl wäre besonders problematisch 
gewesen, wenn sich tatsächlich eine altersbedingte Korrelation gezeigt hätte. Dennoch wäre 
eine Erweiterung der Studie mit größerer Probenzahl sicherlich sinnvoll. 
 
Synthese modifizierter Calciumphosphate 
Ein wichtiger Aspekt bei der Herstellung von Knochenersatzimplantaten ist die Synthese des 
für die jeweilige medizinische Applikation am besten geeigneten Werkstoffes. Für die 
vorliegende Arbeit wurden daher Syntheserouten zur Herstellung von drei unterschiedlichen 
Calciumphosphaten (Tricalciumphosphat, Hydroxylapatit und Tetracalciumphosphat), die 
alle in der Medizin verwendet werden, entwickelt. Die Syntheserouten sollten es zudem 
erlauben, Strontium in das Atomgitter der Calciumphosphate einzubauen. Strontium hat, 
wie in den Kapiteln 2.1.3 und 2.3.3 beschrieben wurde, die Eigenschaft, auf den 
Knochenaufbau und Knochenabbau regulierend einzuwirken und wurde daher für die 
Modifikation ausgewählt. Es stellte sich also die Frage, wie sich bestimmte Calcium-
phosphate möglichst phasenrein synthetisieren und dabei mittels spezifischer Substitutions-
atome modifizieren lassen. 
Wie in Kapitel 2.3.4 beschrieben, ist die rein nasschemische Synthese von Tricalcium-
phosphat nicht möglich, sondern ein thermischer Prozessschritt ist für die Einstellung der 
Phase notwendig. In „Gmelins Handbuch der anorganischen Chemie“ wurde bereits 
calciumarmer Hydroxylapatit mit einem Calcium- zu Phosphor-Verhältnis von 1,5 als 
Ausgangssubstanz für die Hochtemperatursynthese von Tricalciumphosphat vorgeschlagen 
[112]. Die exakte Einstellung eines Calcium- zu Phosphor-Verhältnisses von 1,5 ist jedoch 
nicht einfach zu erreichen, weshalb kommerziell erworbener calciumarmer Hydroxylapatit in 
der Regel ein leicht abweichendes Verhältnis besitzt. Um dennoch eine möglichst hohe 
Phasenreinheit zu erreichen wurde ein Syntheseweg verwendet, der die Bildung von 
Fremdphasen verhindert. Die Ergebnisse zeigen, dass über die Beimengung von 
Calciumhydrogenphosphat als Phosphorquelle eine zweistündige Temperaturbehandlung 
von 1000 °C zu einer reinen β-Tricalciumphosphatphase führen kann. Der Hauptpeak des 
Hydroxylapatits, der sich als Zweitphase bildet, wenn das Calcium- zu Phosphor-Verhältnis 
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über 1,5 liegt, kann durch das Hinzufügen des Calciumhydrogenphosphates vollkommen 
unterdrückt werden. Peters et al. nutzen diese Röntgenbeugungsmethode bereits für 
quantitative Untersuchungen von kommerziell erhältlichem ß-Tricalciumphosphat [125]. Sie 
nutzten die Methode nicht für die Steigerung der Phasenreinheit, sondern konnten über die 
Beimengung von genau dosierten Hydroxylapatit-Mengen die Phasenreinheit des ß-
Tricalciumphosphates auf unter 1 Gew.-% genau bestimmen. Darauf aufbauend musste es 
also möglich sein, aus den hinzugefügten Mengen an Calciumhydrogenphosphat das exakte 
Calcium- zu Phosphor-Verhältnis des calciumarmen Hydroxylapatites zu berechnet. Der 
erstellte Rechenweg zeigte, dass bereits eine geringe Abweichung des Calcium- Phosphor-
Verhältnisses von 0,018 von den Angestrebten 1,5 ausreicht, um 14,37 Gew.-% an 
Hydroxylapatit als Fremdphase zu erzeugen (Abbildung 13, S. 80). Nach den Vorgaben des 
ASTM-Standards F1088-04a muss die Phasenreinheit von ß-Tricalciumphosphat aber 
mindestens 95 Gew.-% betragen, um als Implantatmaterial zugelassen zu werden [155]. Eine 
Korrektur der Phasenreinheit ist daher nötig, aber gleichzeitig auch mittels der hier 
vorgestellten Methode möglich. 
Die Berechnung des exakten Calcium- zu Phosphor-Verhältnisses des calciumarmen 
Hydroxylapatits war ebenfalls wichtig für die Synthese des Tetracalciumphosphates, wie die 
ermittelten Ergebnisse zeigen. Der calciumarme Hydroxylapatit wurde auch hier als 
Ausgangstoff für die Synthese verwendet. Da das exakte Calcium- zu Phosphor-Verhältnis 
bekannt war, konnte die Menge an Calciumcarbonat berechnet werden, die hinzugefügt 
werden musste, um phasenreines Tetracalciumphosphat zu erstellen. Die Röntgenbeugungs-
analysen zeigen, dass eine reine Tetracalciumphosphat-Phase erreicht wurde (Abbildung 14, 
S. 81). Die Zugabe von geringeren Mengen an Calciumcarbonat hingegen erzeugte α-
Tricalciumphosphat als Zweitphase (Abbildung 15, S. 82). Dies bestätigt, dass das genaue 
Einstellen des Calcium-zu Phosphor-Verhältnis entscheidend ist für die Phasenreinheit des 
synthetisierten Calciumphosphates. Die vollständige Phasenumwandlung in Tetracalcium-
phosphat bei 1500 °C ist dabei innerhalb einer halben Stunde abgeschlossen, was eine 
Haltezeit von 2 Stunden, wie sie ebenfalls getestet wurde, unnötig macht.  
Moseke et al. zeigten, dass die Tetracalciumphosphat-Synthese über einen ähnlichen Weg 
mit einer Mischung aus Calciumhydrogenphosphat und Calciumcarbonat funktioniert. Hier 
wurden jedoch Haltezeiten von sechs bis zwölf Stunden bei Temperaturen von 1450 °C bis 
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1500 °C verwendet [117]. Eine andere Variation von Sargin et al. zeigte, dass für eine reine 
Tetracalciumphosphat-Synthese mit den Ausgangsstoffen Calciumcarbonat und Ammonium-
Dihydrogenphosphat nur noch eine Temperatur von 1350 °C nötig war. Jedoch wurden auch 
hier wieder Haltezeiten von sechs Stunden verwendet [144]. Für die hier verwendete 
Kombination aus calciumarmen Hydroxylapatit und Calciumcarbonat reichten schon 30 
Minuten Haltezeit bei 1500 °C aus. Dies könnte an dem calciumarmen Hydroxylapatit liegen, 
der durch seine hohe Anzahl an Gitterfehlern schnellere Diffusionsprozesse erlaubt, als 
andere stöchiometrische Werkstoffe [65]. Die Verwendung von calciumarmem 
Hydroxylapatit setzt allerdings die genaue Kenntnis des exakten Calcium- zu Phosphat-
Verhältnisses voraus, wie sie hier im Vorfeld bei der β-Tricalciumphosphat-Synthese 
durchgeführt wurde.  
Für die Synthesen, die zuerst einen nasschemischen Prozessschritt beinhalteten, wurden 
Mischungen aus Calciumcarbonat und Phosphorsäure verwendet, die beide in hoher 
Reinheit erhältlich sind. Die ersten Ergebnisse der Hydroxylapatit-Synthese zeigten eine 
Abhängigkeit der Phasenzusammensetzung von der abschließenden Temperaturbehandlung. 
Je höher die Temperatur, desto größer war der Anteil an Hydroxylapatit. Bei Temperaturen 
von 800 °C war trotz gleicher Mischung der Anteil an β-Tricalciumphosphat deutlich höher 
als bei 1000 °C (Abbildung 16, S. 83). Nach „Gmelins Handbuch der anorganischen Chemie“ 
kann die Synthese von β-Tricalciumphosphat schon bei 600 °C stattfinden, wofür allerdings 
lange Behandlungszeiten benötigt werden [112]. Hydroxylapatit hingegen benötigt dafür 
mindestens 700 °C. Dies deutet darauf hin, dass sich bei der Wärmebehandlung der 
Mischung aus Calciumcarbonat mit Phosphorsäure zunächst β-Tricalciumphosphat, und erst 
bei höheren Temperaturen die stöchiometrische Hydroxylapatitphase bildet. Da für die 
Analysen bei den verschiedenen Temperaturen derselbe Mischungsansatz verwendet wurde, 
ist anzunehmen, dass nach der 800 °C-Behandlung noch in geringen Mengen 
Calciumcarbonat vorhanden war. Die Mengen waren so gering, dass sie nicht durch die 
Röntgenbeugung detektiert wurden. Wie aber bereits bei der Hochtemperatursynthese von 
β-Tricalciumphosphat festgestellt wurde, reichen schon sehr geringe Abweichungen vom 
angestrebten Calcium- zu Phosphor-Verhältnis aus, um größere Mengen an Hydroxylapatit 
als Zweitphase zu bilden. 
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Bei der Hydroxylapatit- Synthese ist dies genau umgekehrt der Fall. Durch den bei 800 °C 
noch nicht reagierten Anteil an Calciumcarbonat liegt das Calcium- zu Phosphor-Verhältnis in 
der Phasenmischung aus β-Tricalciumphosphat und Hydroxylapatit unterhalb von 1,67. Erst 
mit der vollständigen Reaktion des Calciumcarbonats wird dieses Verhältnis auf den 
angestrebten Wert von 1,67 erhöht. Der Einfluss des Calcium- zu Phosphor-Verhältnisses 
wird auch durch die Versuche mit den unterschiedlich konzentrierten Phosphorsäuren 
deutlich. Der Ansatz mit der höher konzentrierten Phosphorsäure (85 Gew.-%) zeigt einen 
größeren Anteil an β-Tricalciumphosphat als der Ansatz mit der 60 Gew.-%igen 
Phosphorsäure (Abbildung 17, S. 84). Kleine Wägefehler wirken sich bei einer höher 
konzentrierten Phosphorsäure stärker auf das Calcium- zu Phosphor-Verhältnis der 
Mischung aus, als bei einer niedrig konzentrierten Phosphorsäure. Der höhere Anteil an β-
Tricalciumphosphat kann daher schnell durch einen solchen Wägefehler hervorgerufen 
werden.  
Das exakte Calcium- zu Phosphor-Verhältnis beim ersten Mischungsansatz von 
Calciumcarbonat und Phosphorsäure zu treffen, ist generell sehr schwierig, was neben den 
erwähnten Wägefehlern auch auf geringe Abweichungen der tatsächlichen Phosphorsäuren-
Konzentration von den Herstellerangaben zurückzuführen ist. Daher ist eine Korrektur 
anhand der gemessenen Phasenzusammensetzung durch das Hinzufügen einer 
Phosphorquelle oder einer Calciumquelle in der Regel notwendig. Dass dies genauso, wie bei 
der Hochtemperatursynthese des β-Tricalciumphosphats, auch bei der Synthese des 
Hydroxylapatits funktioniert, konnte im Rahmen der betreuten Studienarbeit von Frau 
Jessica Abert nachgewiesen werden (Abbildung 18) [1].  
Elementanalysen des synthetisierten Hydroxylapatits ergaben auch hinsichtlich der 
Verunreinigung mit Fremdelementen einen hohen Reinheitsgrad, mit Verunreinigungen an 
Silizium, Aluminium, Eisen und Natrium von weniger als 0,05 Gew.-%. Nur der Anteil an 
Magnesium lag mit 0,11 Gew.-% geringfügig höher (Tabelle 12, S. 93). Somit zeigt sich, dass 
die hier vorgestellte Synthesemethode mittels Calciumcarbonat und Phosphorsäure ein 
schneller und effizienter Weg ist, Hydroxylapatit mit hohen Reinheitsgraden hinsichtlich 
Element- und Phasenzusammensetzung zu synthetisieren. Koutsopoulos konnte zwar zeigen, 
dass sich auch Hydroxylapatit-Kristalle mit einem Calcium- zu Phosphat-Verhältnis nahe an 
1,67 mittels einer Fällungsreaktion aus Ca(NO3)2, NH3 und H3PO4 gewinnen lassen, jedoch 
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waren hierfür Reifungszeiten für das Kristallwachstum von vier Monaten notwendig [90]. 
Andere Studien benutzten ebenfalls eine nasschemische Fällungsreaktion mit 
anschließender thermische Nachbehandlung, wobei allerdings unterschiedliche 
Ausgangsstoffe, wie Phosphorsäure in Kombination mit einer Calciumhydroxid-Lösung, oder 
hydratisiertes Calciumnitrat zusammen mit Ammonium-Hydrogenphosphat verwendet 
wurden. Durch Wärmebehandlungen bei 1200 °C konnte auch in diesen Studien 
Hydroxylapatit mit hoher Phasenreinheit jeweils erzeugt werden [3, 115].  
Die nasschemische Synthese von β-Tricalciumphosphat wurde ebenfalls mit den 
Ausgangsstoffen Calciumcarbonat und Phosphorsäure und einer abschließenden 
Wärmebehandlung durchgeführt. Hier konnten, wie bei der Hydroxylapatit-Synthese, hohe 
Reinheiten hinsichtlich Element- und Phasenzusammensetzung erreicht werden. Nur der 
Anteil an Magnesium war mit 0,24 Gew.-% wieder geringfügig höher als die 
Verunreinigungen mit Silizium, Aluminium, Eisen und Natrium. Da sich die Erhöhung des 
Magnesiumgehalts sowohl bei der nasschemischen Synthese des β-Tricalciumphosphates, 
als auch bei der Synthese des Hydroxylapatites zeigte, muss von einer Verunreinigung der 
Ausgangsstoffe ausgegangen werden. Da in den Laborräumen, in denen die Synthesen 
durchgeführt wurden, nicht mit magnesiumhaltigen Stoffen gearbeitet wurde, kann dieses 
Element als Verunreinigungsquelle ausgeschlossen werden. Am wahrscheinlichsten ist, dass 
das Magnesium Calciumatome im Calciumcarbonat substituiert hat und über diesen Weg in 
den Hydroxylapatit, bzw. in das β-Tricalciumphosphat eingebaut wurde. Auch bei der 
Synthese des Tetracalciumphosphates zeigte sich nur beim Magnesium ein leicht erhöhter 
Anteil, was die Theorie bestätigt, dass sich das Magnesium in den Ausgangsstoffen befindet, 
da der Syntheseweg beim Tetracalciumphosphat ein anderer war als bei den 
nasschemischen Synthesen des Hydroxylapatits und des β-Tricalciumphosphates. 
Mittels der entwickelten Syntheserouten konnten verschiedene phasenreine 
Calciumphosphate hergestellt werden. Hierfür waren sowohl die Hochtemperatur-
Synthesewege, als auch die nasschemischen Synthesewege verwendbar. Daher sollten in 
einem weiterführenden Schritt diese Verfahren genutzt werden, strontiumdotierte 
Calciumphosphate zu synthetisierten, die ebenfalls einen hohen Reinheitsgrad hinsichtlich 
Phasen- und Elementzusammensetzung besaßen. Die Modifizierung erfolgte über die 
Verwendung von Strontiumcarbonat als Ausgangsstoff bei der Synthese. Für alle drei 
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Calciumphosphate (Hydroxylapatit, β-Tricalciumphosphat und Tetracalciumphosphat) 
konnte eine Modifizierung durchgeführt werden, ohne den Prozess zu verändern.  
Im Fall von Hydroxylapatit wurde jedes zehnte Calciumatom durch ein Strontiumatom 
substituiert (Abbildung 22, S. 90). Die daraus resultierenden Gitterverzerrungen konnten aus 
den Verschiebungen der Peaks des Röntgenbeugungsdiagramms berechnet werden. Es 
zeigte sich eine inhomogene Dehnung des hexagonalen Gitters. Die Dehnung in Richtung der 
c-Achse war dabei mit 0,52 % die größte Verzerrung.  
Beim β-Tricalciumphosphat wurde jedes sechste Calciumatom durch ein Strontiumatom 
substituiert (Abbildung 21, S. 89). Auch hier zeigte sich eine inhomogene Dehnung des in 
diesem Fall rhomboedrischen Atomgitters. Die größten Dehnungen lagen trotz des höheren 
Strontiumanteils (jedes sechste und nicht nur jedes zehnte Calciumatom wurde durch 
Strontium substituiert) in Richtung der a- und b-Achsen bei nur 0,38 %, also deutlich geringer 
als beim Hydroxylapatit. Daraus lässt sich schließen, dass es möglich ist höhere Anteile an 
Strontium in das β-Tricalciumphosphat Atomgitter einzubauen als in das Hydroxylapatit-
Atomgitter, ohne dass die Phase dabei zerstört wird. Dies zeigen auch die Untersuchungen 
des Hydroxylapatits mit steigenden Strontiumanteilen, die in der Studienarbeit von Frau 
Abert durchgeführt wurden [1]. Ab 20 Gew.-% Strontiumanteil bildete sich β-
Tricalciumphosphat als Zweitphase. Dies lässt sich dadurch erklären, dass durch die Bildung 
der β-Tricalciumphosphat-Phase die Spannungen, die sich im verzerrten Hydroxylapatit-
Gitter aufgebaut haben, verringert werden.  
Kim et al. zeigten in einer Studie ebenfalls die Bildung von ß-Tricalciumphosphat bei hohen 
Strontiumdotierungen von synthetisiertem Hydroxylapatit. Sie führten dies jedoch auf die 
nicht stöchiometrische Hydroxylapatitbildung zurück, die während der Fällungsreaktion 
stattfand, wobei nicht reagierte Strontiumionen aus der Lösung gewaschen wurden. Eine 
Temperaturbehandlung bei 900 °C erzeugte daraufhin ß-Tricalciumphosphat als Zweitphase 
[86]. Bei der in der hier vorliegenden Arbeit verwendeten Syntheseroute wurde jedoch die 
gesamte angemischte Masse aus Calciumcarbonat und Phosphorsäure weiterverarbeitet. Ein 
Verlust an Strontiumionen kann daher ausgeschlossen werden, aufgrund dessen sich die β-
Tricalciumphosphat-Bildung besser über den Spannungsabbau durch die geringere 
Gitterdehnung erklären lässt. 
139 
 
Im Fall von Tetracalciumphosphat wurde jedes achte Calciumatom durch ein Strontiumatom 
substituiert (Abbildung 20, S. 87). Auch hier zeigte sich eine inhomogene Dehnung des 
Atomgitters. Die Dehnung in Richtung der c-Achse war dabei mit 0,84 % die größte 
Verzerrung, die trotz geringerem Strontiumanteils höher war als die höchste Dehnung beim 
strontiumdotierten β-Tricalciumphosphat. Es ist daher davon auszugehen, dass durch die 
weitere Erhöhung des Strontiumanteils im Tetracalciumphosphat ebenfalls die Bildung einer 
Zweitphase eintreten würde. Ob es sich dabei um β-Tricalciumphosphat oder um α-
Tricalciumphosphat, welches sich normalerweise bei den hohen Abkühlraten, die bei der 
Tetracalciumphosphat-Synthese verwendet werden, handeln würde, müsste in weiter-
führenden Experimenten ermittelt werden. Die hohe Gitterverzerrung könnte darüber 
hinaus auch vorteilhaft bei der Verwendung von Tetracalciumphosphat in Knochenzementen 
sein. Die Gitterverzerrung könnte als zusätzliche Triebkraft bei der Zementreaktion dienen. 
Dies müsste jedoch ebenfalls durch weiterführende Experimente bestätigt werden.  
 
Adaption der Calciumphosphate an die generativen Fertigungsverfahren 
Die synthetisierten Calciumphosphate sollten im nächsten Schritt an die generativen 
Fertigungsverfahren „Pulverbettbasiertes 3D-Drucken“, „Dispense Plotting“ und „Schlicker-
guss in 3D-gedruckte Wachsformen“ angepasst werden. Da jedes der drei Verfahren eigene 
spezielle Anforderungen an die eingesetzten Werkstoffe stellt, musste diese Anpassung für 
jedes Calciumphosphat auch separat durchgeführt werden. 
Das pulverbettbasierte 3D-Drucken benötigt zwei Werkstoffe, ein Pulver und einen Binder, 
die während des Prozesses kombiniert werden. Als Pulver sollte ein Calciumphosphat-
Granulat aus möglichst kompakten und fließfähigen Granalien hergestellt werden. Damit 
sollte gewährleistet werden, dass während des 3D-Druckprozesses homogene Pulver-
schichten auf die Bauplattform gezogen werden können, was eine der Grundvoraus-
setzungen für einen fehlerfreien Bauteilaufbau ist. Als Herstellungsprozess für die 
Granulatsynthese wurde ein Sprühtrocknungsverfahren gewählt. Die Kompaktheit und 
Fließfähigkeit der Granalien sollte durch einen hohen Feststoffgehalt in der 
Calciumphosphat-Suspension, die im Sprühprozess eingesetzt werden sollte, erreicht 
werden. Hierfür sollte die Suspension sowohl sterisch als auch elektrostatisch stabilisiert 
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werden. Die elektrostatische Stabilisation sollte dabei über die Einstellung des pH-Wertes 
und die sterische Stabilisation durch die Zugabe eines organischen Additivs erreicht werden. 
Darüber hinaus sollte über die Zugabe eines Entschäumers die Bildung von feinen Bläschen 
in der Suspension verhindert und durch die Zugabe eines organischen Binders die Festigkeit 
der Granalien nach dem Sprühprozess erhöht werden.  
Anhand von Zeta-Potentialmessungen verschiedener Suspensionszusammensetzungen sollte 
ermittelt werden, ob die verschiedenen organischen Zusätze einen Einfluss auf das Zeta-
Potential und somit auf den pH-Wert, bei dem eine gute elektrostatische Stabilisation 
erreicht werden kann, haben. Die Messungen zeigten, dass der isoelektrische Punkt der 
Suspensionen eins bis vier bei einem pH-Wert von ungefähr vier lag (Abbildung 26). Auch der 
kontinuierliche Abfall bis auf ca. –30 mV bei einem pH-Wert von 9 war bei allen vier 
Suspensionen vergleichbar. Nur bei Suspension 5 waren leichte Unterschiede zu erkennen. 
Der isoelektrische Punkt lag bei einem pH-Wert von ca. 5,5 und das Zeta-Potential bei pH-
Wert 9 lag bei ca. – 40 mV. Der auffällige Sprung beim pH-Wert 6,4 ist auf einen Neustart der 
Messung zurückzuführen. Dieser musste durchgeführt werden, da die Salzsäure, die für die 
pH-Wert Senkung hinzu titriert worden war, nachgefüllt werden musste und so eine 
Messunterbrechung vorlag. Aufgrund dieser Messunterbrechung ist davon auszugehen, dass 
sich eine Verschiebung des tatsächlichen isoelektrischen Punktes ergeben hatte. Der einzige 
organische Zusatz war Dolapix CE 64, ein sterischer Stabilisator, der auch in den anderen 
Suspensionen zum Einsatz kam. Der isoelektrische Punkt wird daher auch bei Suspension 5 
ungefähr bei einem pH-Wert von vier liegen. Bei einer theoretischen Parallelverschiebung 
des zweiten Teils der Messkurve (der Bereich zwischen pH-Wert 6,4 und 4,0), so dass die 
zwei gemessenen Werte bei pH-Wert 6,4 bei – 21 mV übereinanderliegen würden, würde 
sich der isoelektrische Punkt sogar bei einem noch niedrigerem pH-Wert befinden als bei 
den anderen vier Suspensionen. Suspension 5 würde somit im Vergleich zu den anderen 
Suspensionen den stärksten Abfall des Zeta-Potentials bei steigendem pH-Wert aufweisen. 
Dies könnte auf eine Art Pufferwirkung der organischen Zusätze hindeuten, da der 
prozentuale Anteil an Organik in Suspension 5 deutlich niedriger war als bei den anderen.  
Aus diesem Grund wurde auch Suspension 5 für die Sprühgranulationsversuche bei 
verschiedenen pH-Werten verwendet, da die Unterschiede in der elektrostatischen 
Stabilisierung bei einem starken Abfall des Zeta-potentiales am deutlichsten in Erscheinung 
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treten müssten. Die lasergranulometrischen Analysen der abgesprühten Granulate 
spiegelten diese Unterschiede in der elektrostatischen Stabilisierung auch durch geringfügig 
veränderte Granaliengrößenverteilungen wieder. Wie zu erwarten war, war der d90-Wert 
des Granulates aus der Suspension mit dem höchsten pH-Wert am größten. Die Suspension 
besaß den größten Zeta-Potentialbetrag, wodurch die stärkste Abstoßung zwischen den 
Partikeln herrschte. Dies sorgte für eine verbesserte elektrostatische Stabilisierung, wodurch 
größere Granalien abgesprüht werden konnten. Ein geringerer Anteil an kleinen Granalien 
bestätigt diese Theorie ebenfalls.  
Bertrand et al. konnten eine Abhängigkeit zwischen der Sedimentationsrate von wässrigen 
Suspensionen und der Granaliengröße nach einer Sprühtrocknung dieser Suspensionen 
nachweisen. Sie untersuchten hierfür Aluminiumoxid- und Zirkonoxid-Suspensionen bei 
verschiedenen pH-Werten und mit unterschiedlichen organischen Zusätzen [11]. Ihre 
Ergebnisse bestätigen die hier gezeigten Ergebnisse der Sprühtrocknung von Calcium-
phosphat-Suspensionen, da auch hier die am stärksten elektrostatisch stabilisierte 
Suspension die größten Granalien erzeugte. Bertand et al. konnten darüber hinaus zeigen, 
dass ebenfalls eine Abhängigkeit der Granalienform von der Sedimentationsrate der 
Suspensionen besteht. Bei instabilen Suspensionen bildeten sich verstärkt Doughnut-
Strukturen oder Hohlgranalien aus [11]. Dies war bei den abgesprühten Calciumphosphat-
Granalien bei allen drei pH-Werten der Fall (Abbildung 27, S. 100). Walker et al. konnten 
zeigen, dass die Bildung von Doughnut-Strukturen und Hohlgranalien von der Fließfähigkeit 
der Primärpartikel während des Trocknungsvorganges abhängt [172]. Die Fließfähigkeit der 
hier verwendeten Suspensionen war daher trotz der Kombination aus sterischer und 
elektrostatischer Stabilisation nicht ausreichend, um die Bildung von Doughnut-Strukturen 
zu verhindern. Dies wurde auch durch die Granulierungsversuche mit strontiumdotierten 
Calciumphosphaten, die von Herrn Vienken im Rahmen seiner Diplomarbeit durchgeführt 
wurden, bestätigt, die ebenfalls ausgeprägte Doughnut-Strukturen zeigten [169].  
Um zu überprüfen, ob die organischen Zusätze für die Verminderung der Fließfähigkeit 
verantwortlich waren, wurden Sprühgranulationen ohne Additive durchgeführt. Diese 
Versuche zeigten Granulate ohne Doughnut-Strukturen (Abbildung 27, S. 100). Dies 
bestätigte, dass die organischen Zusätze hauptverantwortlich für die Herabsetzung der 
Fließfähigkeit während des Trocknungsprozesses waren. Die abgesprühten runden Granalien 
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zeigten jedoch geringe Dichten. Durch eine Kornfeinung über einen verlängerten 
Mahlprozess konnte dies zwar gesteigert werden, dennoch wurde eine weitere Verdichtung 
angestrebt, da ein möglichst kompaktes Pulverbett während des späteren 3D-
Druckprozesses erreicht werden sollte. Die weitere Steigerung der Dichte der Granalien 
sollte über ein anorganisches Additiv erreicht werden. Gbureck et al. konnten durch die 
Zugabe von Trinatriumcitrat zeigen, dass die Viskosität von Calciumphosphat-basierten 
Knochenzementen abnahm [60]. Dieser Effekt sollte auf die Suspensionsentwicklung für den 
Sprühprozess übertragen werden. Die Zugabe von Trinatriumcitrat ermöglichte eine 
Erhöhung des Feststoffgehaltes an β-Tricalciumphosphat in der Suspension. Die 
abgesprühten Granalien besaßen eine hohe Dichte, zeigten keinerlei Doughnut-Strukturen 
und wiesen noch feinere Primärpartikel auf als die Granalien aus den Suspensionen ohne 
Trinatriumcitrat. Da es sich bei Trinatriumcitrat um ein anorganisches Additiv handelt, muss 
es sich bei der Stabilisierung um eine elektrostatische Stabilisierung handeln. Dies wird auch 
über Sedimentations-Untersuchungen an Natriumcitrat-haltigen Calciumphosphat-
Suspensionen bestätigt, die von Leeuwenburgh et al. durchgeführt wurden. Leeuwenburgh 
et al. gehen davon aus, dass sich Citrationen an die Calciumphosphat-Oberfläche haften und 
diese negativ laden, wodurch eine verstärkte Abstoßung erreicht wird [94]. Trinatirumcitrat 
setzt ebenfalls Citrationen frei, dissoziiert jedoch pH-neutraler als das Mononatriumcitrat 
[60]. Dadurch kann eine pH-Wert-Senkung der Suspension verhindert werden und der Zeta-
Potentialbetrag wird nicht verringert, was zu einer weiteren Stabilisierung der Suspension 
führt.  
Bioaktives Glas sollte als weitere Komponente in die Calciumphosphat-Granulate integriert 
werden. Das bioaktive Glas sollte die Festigkeit der mittels pulverbettbasiertem 3D-Druck 
hergestellten Bauteile steigern, indem es bei einer nach dem Druck angeschlossenen 
Wärmebehandlung aufschmilzt und eine feste Matrix bildet, in der die Calciumphosphat-
Partikel eingeschlossen sind. Für die Integration in die Calciumphosphat-Granulate wurde 
zuerst ein Glas mit der Zusammensetzung des von Larry L Hench entwickelten Bioglases 45S5 
synthetisiert. Element- und Phasenanalysen zeigten, dass eine Synthese bei 1300 °C möglich 
ist. Die Abkühlgeschwindigkeit durch das Abgießen in Wasser von dieser Temperatur aus ist 
hoch genug, um eine Kristallisierung zu verhindern (Abbildung 25, S. 97). Die Verwendung 
eines Aluminiumoxidtiegels bringt jedoch Verunreinigungen in das Glas, die durch die 
Verwendung eines Platin-Rhodium-Tiegels vermieden werden können (Tabelle 13, S. 96). Für 
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die Integration in die Calciumphosphat-Granalien wurden Mischungen aus dem 
synthetisierten Glas und dem synthetisierten β-Tricalciumphosphat auf Basis der zuvor 
ermittelten Suspensionsparameter (Mahlprozess und Additivsystem) erstellt und 
abgesprüht. Die Granalien wiesen keinerlei Doughnut-Strukturen auf und besaßen eine hohe 
Dichte. Der hier entwickelte Syntheseweg ist somit geeignet zur Herstellung eines 
fließfähigen Granulates aus bioaktiven Glas und β-Tricalciumphosphat. Der Glasanteil kann 
dabei bis auf 60 Gew.-% erhöht werden. Allerdings zeigten die Lasergranulometrie-
messungen einen Feinstaubanteil im Granulat. Die Trockenmessung der Granulate fand 
allerdings in einem starken Luftstrom statt. Ein solcher Luftstrom kann Granulate mit 
geringer Festigkeit während der Messung zerstören [158]. Daher stammt der Feinstaubanteil 
wahrscheinlich von solchen zerstörten Granalien. Weiterführende Studien könnten daher 
darauf abzielen, eine höhere Grünfestigkeit der Granalien zu erzeugen. 
Die zweite Werkstoffkomponente, die für den pulverbettbasierten 3D-Druck benötigt wurde, 
war eine Binderflüssigkeit, die in der Lage war, das synthetisierte Granulat an den 
bedruckten Stellen zu verbinden. Zudem musste die Binderflüssigkeit durch ein dünnes 
Düsensystem versprühbar sein, da sie während des Prozesses nach dem Drop on Demand-
Prinzip in das Pulverbett gedruckt wird. Als erstes wurden kommerzielle organische Binder 
untersucht, um zu überprüfen, ob diese das synthetisierte β-Tricalciumphosphat-Granulat 
verkleben können. Die Tropfenversuche zeigten, dass von den ausgewählten Bindern nur 
Polyethylenglykol 10000, Polyvinylpyrrolidon K90 und Optapix AC 112 das Granulat 
ausreichend verklebten, so dass ausgehärtete Tropfengebilde aus dem Pulverbett 
entnommen werden konnten (Abbildung 34, S. 110). Die drei organischen Binder wurden 
daraufhin über Verdünnungsreihen hinsichtlich ihrer Viskositätseigenschaften an den 
kommerziellen Standardbinder des 3D-Druckers angepasst. Dies gelang jedoch nur mit dem 
Binder Optapix AC 112. Dieser wurde dann in ersten 2D-Druckversuchen eingesetzt. 
Allerdings zeigte er kein homogenes Druckbild. Cappi et al. konnten zeigten, dass auch 
keramische Suspensionen mit Viskositäten von über 30 mPas bei Scherraten von über 250 s-1 
verdruckbar sind [25]. Der hier verwendete Binder Optapix AC 112 wies mit 12 mPas eine 
noch geringere Viskosität auf, weshalb ein Verdrucken grundsätzlich möglich war. Die 
häufige Verstopfung von einzelnen Düsen jedoch stellte ein Problem dar. Dies könnte an der 
Molekülmasse des Polymers liegen. De Gans et al. beschrieben, dass Polymere mit hoher 
Molekülmasse keine runden Tropfen nach dem Ausstoß aus der Düse formen, sondern eine 
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lange Kette bilden [39]. Dadurch könnte ein Teil des ausgestoßenen Binders an dem 
Druckkopf hängen bleiben und dort trocknen, wodurch eine Verstopfung der Düse 
hervorgerufen würde. 
Die Molekülmasse des kommerziellen Binders Optapix AC 112 war leider nicht bekannt. 
Daher wurde für die weiteren Versuche ein Binder mit bekannter Zusammensetzung 
verwendet, der keine organischen Bestandteile enthielt. Die Wahl viel auf eine verdünnte 
Phosphorsäure, die eine Zementreaktion im β-Tricalciumphosphat-Granulat hervorrufen 
sollte. Um dies zu überprüfen, wurden Handanmischungen mit Orthophosphorsäure und mit 
Pyrophosphorsäure durchgeführt. Die elektronenmikroskopischen Aufnahmen zeigten, dass 
die Mischung mit Pyrophosphorsäure ein homogeneres Gefügebild ergab. Die 
energiedispersiven Messungen zeigten ebenfalls ein homogeneres Bild, wobei die Calcium-
zu Phosphor-Verhältnisse von ca 1,2 auf die Bildung von Calciumhydrogenphosphat 
hindeuteten. Bei der Mischung mit Orthophosphorsäure hingegen wurden große Bereiche 
mit Calcium- zu Phosphor-Verhältnissen von ca. 1,5 gemessen, was auf Anteile an nicht 
reagierten β-Tricalciumphosphat hindeutet. Die Nutzung von Pyrophosphorsäure bewirkt 
eine homogenere Phasenumwandlung, was einen Vorteil für den Druckprozess bedeutet. 
Gbureck et al. konnten zwar zeigen, dass auch mit Orthophosphorsäure ein 
pulverbettbasierter 3D-Druck von Calciumphosphat-Scaffolds möglich ist, jedoch 
verwendeten sie dabei Granulate aus reinem Calciumphosphat [61]. In dieser Arbeit sollten 
jedoch Granulate mit einem hohen Anteil an bioaktivem Glas, welches nicht mit 
Phosphorsäure reagiert, verdruckt werden. Daher sollte in der vorliegenden Arbeit die 
reaktivere Pyrophosphorsäure verwendet werden. Die Druckversuche zeigten jedoch, dass 
ein stabiler Druckprozess mit höheren Konzentrationen an Pyrophosphorsäure nicht möglich 
war. Dies ist auf den stärkeren Säureangriff der Pyrophosphorsäure auf den Druckkopf 
zurückzuführen. Deshalb wurde auf eine Mischung aus Orthophosphorsäure und 
Pyrophosphorsäure zurückgegriffen. Auch die Zugabe von Isopropanol erhöhte die 
Druckstabilität. Isopropanol hat eine niedrigere Verdampfungstemperatur als Wasser, 
wodurch die Temperatur, die im Druckkopf nötig ist, um eine Bindertropfen auszustoßen, 
verringert wird [133]. Der Druckkopf überhitzt dadurch nicht so leicht, was zu einem 
stabileren Druckprozess führt.  
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Neben der Zusammensetzung spielte auch die Menge an Binder, die pro Volumeneinheit 
Pulver ausgedruckt wurde, eine wichtige Rolle. Ein zu kleines Binder- zu Pulver-Verhältnis 
führte zu einer zu geringen Grünfestigkeit, sodass die Bauteile nicht aus dem Pulverbett 
entnommen werden konnten (Abbildung 42a, S. 117). Ein zu hohes Binder- zu Pulver-
Verhältnis wiederum führte zu einem Unschärfebereich an den Bauteilrändern (Abbildung 
42b, S. 117). Dies zeigt, dass ein ideales Verhältnis zwischen Binder und Pulver gefunden 
werden muss. Einerseits muss das Pulver mit genügend Binder benetzt werden, damit eine 
ausreichende Reaktion stattfinden kann. Wenn nicht genügend Granalien reagieren, 
verhaken sich zu wenige Partikel im Pulverbett und es kommt zu einer nicht ausreichenden 
Grünfestigkeit des gedruckten Bauteils. Andererseits darf nicht zu viel Binder in das 
Pulverbett gedruckt werden, da ein eingedruckter Bindertropfen immer etwas im Pulver 
verläuft. Je mehr Binder pro Pulvervolumen gedruckt wird, desto stärker verläuft er über die 
Grenzen des zu bedruckenden Bereichs hinaus. Dies wird besonders am Rand eines 
gedruckten Bauteils deutlich. Bei zu hohem Bindereinsatz wird der Randbereich unscharf 
und die gewünschte originalgetreue Abbildung des virtuellen Models ist nicht mehr möglich.  
Auch die Schichtdicke der einzelnen Pulverlagen, die während des 3D-Druckprozesses auf die 
Bauplattform gezogen wird, beeinflusst die Bauteilkonstruktion erheblich. Zu dünne 
Pulverschichten sorgen für eine Abflachung des Bauteils in Richtung des Pulverauftrags 
(Abbildung 43b, S. 119). Dies lässt sich durch die inhomogene Pulververteilung bei der 
Schichtbildung erklären. Die geringe Pulvermenge, die vom Rakelsystem des Druckers über 
die Bauplattform gezogen wird, wird im Verlauf des Pulverauftrags immer weniger, wodurch 
die Schicht am Beginn des Pulverauftrags dicker ist als am Ende. Dies spiegelt sich in den 
gedruckten Bauteilen durch die Abflachung in Richtung des Pulverauftrages wider. Die 
dünnen Schichten neigen zudem dazu, sich am Randbereich des Druckes hochzuwölben, 
wodurch sie leicht vom Rakel der Maschine erfasst und verschoben werden können. Dies 
führt zu einem Auffächern der Probe, wodurch ebenfalls eine originalgetreue Abbildung des 
virtuellen Modells nicht mehr möglich ist (Abbildung 43d, S 119).  
Seitz et al. beobachteten einen ähnlichen Effekt an Pulverbett-gedruckten Hydroxylapatit-
Scaffolds. Sie beschrieben ein Aufwölben insbesondere bei den ersten gedruckten Schichten, 
was eine Deformierung des gesamten Bauteils im unteren Bereich bewirkte [150]. Da die 
Schichten allerdings nicht vom Rakelsystem verschoben wurden, wurde im Gegensatz zu den 
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in dieser Arbeit vorgestellten Ergebnissen keine Auffächerung des Bauteils beobachtet. 
Durch eine Erhöhung der Schichtdicke konnte eine Auffächerung an den Bauteilrändern 
verhindert werden. Bauteile, die mit Schichtdicken von 100 µm oder mehr gedruckt wurden, 
spalteten sich häufig entlang der Schichten auf, was auf einen unzureichenden Verbund 
zwischen den einzelnen Lagen hindeutet. Ist die Schicht zu dick dringt, nicht genügend 
Binderflüssigkeit durch das Pulver hindurch, und die Schicht verbindet sich nicht ausreichend 
mit der darunter liegenden, wodurch es zu einer Aufspaltung kommen kann. Die optimale 
Schichtdicke für das hier verwendete Pulver-Binder-System betrug 75 µm. Andere 
Arbeitsgruppen verwendeten andere Pulver-Binder-Systeme und damit auch 
unterschiedliche Schichtdicken. So druckten Gbureck et al. Bauteile aus reinem 
Tricalciumphosphat unter Verwendung von Orthophosphorsäure mit einer Schichtdicke von 
100 µm [61]. Dies zeigt, dass die Druckparameter vom Pulver-Binder-System abhängig sind 
und für jedes System eigens ermittelt werden müssen. Mit den hier entwickelten 
Parametern konnten letztendlich komplizierte Bauteile aus den Calciumphosphat-Bioglas-
Granulaten generiert werden (Abbildung 44). Eine Anpassung des synthetisierten 
Verbundwerkstoffes an das pulverbettbasierte 3D-Drucken konnte somit erreicht werden. 
Das Dispense Plotting stellt völlig andere Anforderungen an den zu verarbeitenden 
Werkstoff als das pulverbettbasierte 3D-Drucken. Der Werkstoff muss während des 
Prozesses durch eine dünne Düse extrudierbar sein. Die abgelegten Stränge müssen sich an 
den Stellen, an denen sie sich berühren, miteinander verbinden, damit ein Konstrukt 
gebildet werden kann. Dabei müssen die untersten Stränge das Gewicht aller darüber 
liegenden Stränge tragen können, ohne sich zu verformen. Abschließend muss das 
aufgebaute Konstrukt nach der Extrusion aushärten, ohne Risse oder Deformierungen 
auszubilden. Um diese Anforderungen auf β-Tricalciumphosphat zu übertragen, musste als 
erstes eine extrudierbare Paste entwickelt werden. Nach der Hagen-Poiseuille Gleichung ist 
der Volumenfluss durch eine Röhre von den vier Faktoren Druck, Länge und Radius der 
Röhre, sowie der Viskosität des zu extrudierenden Werkstoffes abhängig [135]. Die Länge 
und der Radius einer Extrusionsdüse sind in der Regel durch die Maschinenkonstruktion und 
die vorgesehene Strangdicke festgelegt. Für die Extrusion durch eine vorgegebene Düse 
wäre es somit vorteilhaft, hohe Drücke und einen niedrigviskosen Werkstoff zu verwenden.  
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Eine pastöse β-Tricalciumphosphat-Suspension mit hohem Wasseranteil müsste sich 
aufgrund der niedrigen Viskosität leicht extrudieren lassen. Jedoch tritt bei einer Extrusion 
von einer rein wässrigen β-Tricalciumphosphat-Suspension das Phänomen des Filterpressens 
auf, wie aus dem ersten Extrusiosversuch (Tabelle 14, S. 108) ersichtlich wird. Die 
Suspension lässt sich nicht extrudieren, sondern der Wasseranteil wird herausgepresst, 
während das β-Tricalciumphosphat zurückbleibt. Das alleinige Absenken der Viskosität und 
die Erhöhung des Druckes sind somit nicht ausreichend, um eine homogene Extrusion einer 
pastösen β-Tricalciumphosphat-Suspension zu erreichen.  
Bohner et al. beschrieben das Phänomen des Filterpressens bereits im Zusammenhang mit 
injizierbaren Knochenzementen. Als einen Lösungsansatz konnten sie zeigen, dass durch ein 
niedriges Plastisches Limit (das Minimum an Flüssigkeit, welches zu einem Pulver 
hinzugefügt werden muss, damit eine knetbare Masse entsteht) die Injizierbarkeit eines 
Knochenzementes erhöht und das Phänomen des Filterpressens unterdrückt wird [15]. Es 
musste also ein Additivsystem gefunden werden, welches bei der Zugabe zu β-
Tricalciumphosphat ein möglichst niedriges Plastisches Limit aufweisen würde. Zusätzlich 
waren noch weitere Anforderungen an das Additivsystem gestellt, da über die Extrusion 
Scaffolds aus Materialsträngen aufgebaut werden sollten und es sich nicht, wie in der Studie 
von Bohner et al., um eine bloße Injektion in den Hohlraum eines Knochendefektes 
handelte. Diese zusätzlichen Anforderungen bestanden zum einen darin, dass die 
extrudierten Stränge stabil genug sein mussten, um das Gewicht der darüber liegenden 
Stränge tragen zu können. Zum anderen durften die Stränge nach einem Trocknungsprozess 
keine Risse aufweisen.  
Deisinger et al. konnten bereits anhand einer Hydroxylapatit-Polymer-Mischung zeigen, dass 
die Herstellung von Hydroxylapatit-Scaffolds mittels des Dispense Plotting-Verfahrens 
möglich ist. Sie verwendeten jedoch nach der Extrusion einen Wärmeprozess bei 1300 °C, 
bei dem der Polymeranteil herausgebrannt wurde [40]. Die in dieser Arbeit hergestellten 
Scaffolds sollten jedoch keiner weiteren Wärmebehandlung unterzogen werden, um die 
Möglichkeit einer späteren Integration von Medikamenten oder Wachstumsfaktoren 
aufrechtzuerhalten. Das bedeutete für das Additivsystem, dass alle verwendeten Additive 
auch biokompatibel sein mussten. Daher wurden Polyethylenglykol in verschiedenen 
Kettenlängen und Trinatriumcitrat als biokompatible Additive verwendet [59]. Die 
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Ergebnisse zur Ermittlung des Plastischen Limits zeigten, dass eine Mischung aus 
kurzkettigem Polyethylenglykol 400 und Trinatriumcitrat das Plastische Limit am stärksten 
herabsetzte. Dies ist auf die Kombination aus elektrostatischer und sterischer Stabilisierung 
zurückzuführen, die ein besseres Abgleiten zwischen den Partikeln ermöglicht und die 
Bildung von Agglomeraten verhindert [45]. Für eine homogene Extrusion reichten diese 
beiden Additive jedoch nicht aus, wie an den Extrusionsversuchen (Tabelle 14, S. 108) zu 
erkennen war. Der Anstieg der Extrusionskraft bei diesen Mischungen zeigte, dass die 
Flüssigkeit aus der Mischung herausgepresst wurde und sich der Werkstoff mehr und mehr 
verdichtete. Das langkettige Polyethylenglykol 10000 wurde daher als Plastifizierer 
eingesetzt. Es bildete eine dünne und leicht verformbare Matrix aus, die die 
Relativbewegung zwischen den Partikeln verbesserte und dadurch das Herauspressen der 
Flüssigkeiten zwischen den Partikeln hemmte. Dies wird besonders durch die Unterschiede 
zwischen den Extrusionen der Mischungen acht und neun deutlich. In Mischung acht war 
weniger Polyethylenglykol 10000 enthalten und die initiale Extrusionskraft war auch 
geringer, dennoch stieg die Kraft kontinuierlich an, was auf eine inhomogene Extrusion 
durch Filterpressen hinweist. Die optimierte Zusammensetzung zeigte eine Viskosität von 
1,3 * 103 mPas mit der eine Extrusion homogener Stränge ohne Filterpressen möglich war. 
Aus dieser β-Tricalciumphosphat-Suspension konnten maßgeschneiderte Scaffolds 
angefertigt werden, die später in einem Tiermodell eingesetzt wurden. Die Anpassung des 
synthetisierten β-Tricalciumphosphats an das Dispense Plotting-Verfahren konnte somit 
erfolgreich nachgewiesen werden. 
Das Verfahren des Schlickergusses in 3D-gedruckte Lost-Wax-Formen benötigte keine 
Anpassung des Calciumphosphats an das direkte generative Fertigungsverfahren, sondern es 
musste ein Schlickerguss in die generativ gefertigten, komplexen Wachsformen 
gewährleistet werden. Ähnlich wie bei der Suspensionsherstellung für die Sprühgranulation 
mussten möglichst niedrigviskose Suspensionen hergestellt werden, die einen hohen 
Feststoffgehalt besaßen. Wie anhand der Abbildung 47 (S. 123) erkennbar ist, war eine rein 
wässrige Calciumphosphat-Suspension nicht ausreichend, um eine fehlerfreie Füllung der 
Wachsformen zu ermöglichen. Bei zu geringen Wasseranteilen war die Viskosität zu hoch, so 
dass eine formgetreue Füllung des Wachsbauteils nicht möglich war. Zu hohe Wasseranteile 
hingegen führten zu Rissen im Bauteil. Diese könnten entstanden sein, da durch den 
Trocknungsprozess ein großer Volumenschwund eintrat [164]. Daher wurde wieder auf ein 
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Additivsystem aus einem Binder, einem Entschäumer und einem sterischen Stabilisator 
zurückgegriffen. In diesem Fall wurde auf die Verwendung von Trinatriumcitrat verzichtet, 
um kein zusätzliches Natrium in die Mischung einzubringen. Natrium kann ebenso wie 
Strontium Calcium im Calciumphosphat substituieren. Da mit dieser Methode jedoch 
Scaffolds für Tierversuche in einem osteoporotischen Mausmodell hergestellt wurden, um 
die Wirkungen von Strontiumdotierungen auf die Knochenheilung zu untersuchen, sollte ein 
möglicher biochemischer Einfluss durch zusätzlich eingebrachtes Natrium vermieden 
werden. Die rein organischen Additive hingegen wurden beim Sinterprozess ausgebrannt, 
wodurch eine Beeinflussung durch das Additivsystem auf die Tierversuche ausgeschlossen 
werden konnte. Dass dieses organische System aus Binder, Entschäumer und sterischem 
Stabilisator für reines β-Tricalciumphosphat funktioniert, konnte bereits in einer 
gemeinsamen Veröffentlichung mit Markus Linder gezeigt werden [100]. In der nun 
vorliegenden Arbeit konnte darüber hinaus gezeigt werden, dass sich dieses Additivsystem 
auch auf strontiumdotiertes β-Tricalciumphospat übertragen ließ.  
Für einen reinen Hydroxylapatit-Schlicker eignete sich das verwendete Additivsystem jedoch 
nicht. Die Viskosität der Hydroxylapatit-Schlicker war zu hoch, um eine formgetreue Füllung 
der Wachsbauteile zu erreichen. Dies wurde auch in einer betreuten Masterarbeit von Frau 
Jessica Abert bestätigt. Selbst unter zusätzlicher Verwendung von Trinatriumphosphat 
konnten im Rahmen der Masterarbeit keine fehlerfreien Scaffolds hergestellt werden [2]. 
Hydroxylapatit besitzt im Gegensatz zu β-Tricalciumphosphat zusätzliche OH-Gruppen. Diese 
OH-Gruppen könnten aufgrund ihres Dipolcharakters das Suspensionsverhalten des 
Hydroxylapatits beeinflussen. Die Verwendung eines alternativen sterischen Stabilisators, 
der besser an die Apatitoberfläche ankoppelt, könnte somit die Viskosität erniedrigen und 
den Schlickerguss ermöglichen. Deisinger et al. konnten bereits zeigen, dass sich ein 
Hydroxylapatitschlicker für den Schlickerguss in Wachsbauteile eignet, jedoch wurden 
keinerlei Angaben über die Zusammensetzung des Schlickers gemacht [40]. Mit dem hier 
verwendeten Additivsystem konnten Mischungen aus 80 Gew.-% β-Tricalciumphosphat und 
20 Gew.-% Hydroxylapatit für den Schlickerguss verwendet werden.  
Eine Anpassung des Additivsystems an einen strontiumdotierten Hydroxylapatit wäre für 
weiterführende Forschungen sinnvoll, um auch die Einflüsse von Strontiumdotierungen im 
Hydroxylapatit auf die Knochenheilung zu untersuchen. Die Anpassung des synthetisierten β-
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Tricalciumphosphats (mit und ohne Strontium), sowie eine teilweise Adaption des 
synthetisierten Hydroxylapatits konnte jedoch letztendlich über die maßgeschneiderte 
Anfertigung von Scaffolds für einen critical size defect in einem Mäusefemur nachgewiesen 
werden (Abbildung 48, S. 124).  
 
Eigenschaften generativ hergestellter Bauteile aus Calciumphosphat 
Wie bereits beschrieben, konnten mittels der drei generativen Fertigungsverfahren 
„pulverbettbasiertes 3D-Drucken“, „Dispense Plotting“ und „Schlickerguss in 3D-gedruckte 
Wachsformen“ maßgefertigte Bauteile aus den synthetisierten Calciumphosphaten 
hergestellt werden. Die Bauteileigenschaften bezüglich Festigkeit und Porosität variierten 
aufgrund der unterschiedlichen Herstellungsweisen beträchtlich. Die Festigkeits-
untersuchungen der pulverbettbasiert gedruckten Probekörper zeigten nach einer 
Wärmebehandlung bei 1000 °C Biegefestigkeiten von ca. 15 MPa, während die Festigkeit der 
Grünkörper deutlich unterhalb von 5 MPa lagen.  
Khalyfa et al. erreichten an pulverbettbasiert gedruckten Calciumphosphat-Proben ebenfalls 
nur Grünlingsfestigkeiten von unter einem MPa. Sie verwendeten bei der Herstellung 
Mischungen aus Tetracalciumphosphat und β-Tricalciumphosphat, sowie aus Tetracalcium-
phosphat und Calciumsulfat. Mit keiner dieser Mischungen konnten sie jedoch, trotz 
unterschiedlicher Wärmebehandlungen zwischen 1000 °C und 1400 °C, Druckfestigkeits-
werte von mehr als 5 MPa erreichen [85]. Klammert et al. nutzten bei pulverbettbasiert 
gedruckten Proben aus β-Tricalciumphosphat anstelle einer thermischen Nachbehandlung 
eine Infiltration mit Phosphorsäure zur Steigerung der Festigkeit. Sie konnten mit dieser 
Methode Biegefestigkeiten von knapp über 5 MPa erreichen [87]. Mit der in dieser Arbeit 
verwendeten Kombination aus β-Tricalciumphosphat und bioaktivem Glas konnten somit 
über eine Wärmebehandlung höhere Festigkeitswerte erreicht werden als bei der 
Verwendung reiner Calciumphosphat-Pulver. Die Höhe der Festigkeit ist dabei stark von der 
Temperaturbehandlung abhängig, wie anhand der gesunkenen Biegefestigkeit auf unter 
10 MPa nach einer Erhöhung der Temperatur auf 1050 °C deutlich wird. Dies ist anhand des 
veränderten Gefügebildes zu erklären (Abbildung 45 S. 121). Die Proben, die bei 1050 °C 
gesintert wurden, bildeten größere Poren aus, als die bei 1000 °C gesinterten. Die Größe und 
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Verteilung von Bauteilfehlern hat jedoch einen entscheidenden Einfluss auf die Festigkeit, 
was hier durch einen Abfall der Biegefestigkeit deutlich wird.  
Die über Dispense Plotting hergestellten Scaffolds zeigten Druckfestigkeitswerte von ca. 
1,2 MPa, bzw. von 8,5 MPa nach Integration des Polymethylmethacrylat-Granulats. Dies ist 
deutlich geringer als die Biegefestigkeit der pulverbettbasiert gedruckten Biegebruch-
stäbchen aus β-Tricalciumphosphat und bioaktivem Glas. Es muss jedoch bedacht werden, 
dass die Biegebruchstäbchen bei 1000 °C gesintert wurden, während die über Dispense 
Plotting hergestellten Scaffolds mittels Phosphorsäure nachgehärtet waren. Wie bereits 
erwähnt, konnten Klammert et al. über die Nachinfiltration von pulverbettbasiert 
gedruckten Biegebruchstäbchen mit Phosphorsäure Festigkeiten von knapp über 5 MPa 
erreichen [87]. Die mittels Dispense Plotting hergestellten Scaffolds wurden allerdings über 
dünne Stränge aufgebaut und besaßen dadurch eine hohe Porosität. Die hier gemessene 
Druckfestigkeit spiegelt somit die Festigkeit des schwächsten Stranges im Gitterwerk des 
Scaffolds wider. Dass die Festigkeit der Scaffolds für die Implantation im nicht-lasttragenden 
Bereich ausreichend ist, konnte über eine Tierversuchsstudie in Kooperation mit der 
Universität Maastricht und der Arbeitsgemeinschaft Orthopädie AO Davos bestätigt werden. 
Scaffolds mit und ohne integriertes Polymethylmethacrylat-Granulat konnten in den 
Beckenkamm von Schafen eingesetzt werden, ohne dass die Scaffolds während der 
Operation beschädigt wurden. Die Ergebnisse dieser Studie wurden bereits in der Zeitschrift 
„Biomedical Research International“ veröffentlicht [10].  
Die mittels Schlickerguss in 3D-gedruckte Wachsformen hergestellten Proben zeigten 
Unterschiede sowohl hinsichtlich der Charakteristischen Festigkeit, als auch in Bezug auf den 
Weibull Modul (Tabelle 15, S. 125). Die mit Abstand niedrigste Charakteristische Festigkeit 
war die der Proben aus 80 Gew.-% β-Tricalciumphosphat und 20 Gew.-% Hydroxylapatit. 
Dies ist auf die bereits beschreibene schlechte Suspensionseigenschaft des Hydroxylapatits 
zurückzuführen. Für das Aufschlickern dieses Gemisches war ein höherer Flüssigkeitsanteil 
als bei den anderen Suspensionen ohne Hydroxylapatit notwendig. Dadurch bedingt 
entstand eine geringere Gründichte als bei den anderen Proben, was sich in einer 
niedrigeren Charakteristische Festigkeit widerspiegelt. Das im Vergleich zu den anderen 
Proben sehr niedrige Weibull Modul deutet überdies darauf hin, dass vermehrt 
Trocknungsrisse und innere Spannungen bei diesen Proben aufgetreten sind, wodurch eine 
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starke Streuung der Festigkeitswerte auftrat [164]. Die Charakteristischen Festigkeiten der β-
Tricalciumphosphat-Proben scheinen mit steigenden Strontiumanteilen abzunehmen. Dies 
gilt sowohl für die geschlickerten Proben, als auch für die gepressten Referenzproben. Die 
einzige Ausnahme bildete die geschlickerte Mischung aus 80 Gew.-% β-Tricalciumphosphat 
mit 20 Gew.-% strontiumdotiertem Tricalciumphosphat. Hier lag die Charakteristische 
Festigkeit etwas oberhalb von der der geschlickerten Proben aus reinem β-
Tricalciumphosphat. Ob wirklich eine Abhängigkeit der Charakteristischen Festigkeit vom 
Strontiumgehalt besteht, müsste daher noch in einer weiterführenden Studie untersucht 
werden. In der betreuten Studienarbeit von Frau Jessica Abert wurde bereits eine 
Untersuchung über die Abhängigkeit der Charakteristischen Festigkeit vom Strontiumgehalt 
in Hydroxylapatit durchgeführt. Die Ergebnisse konnten jedoch keine eindeutige Korrelation 
aufzeigen [1]. Dies könnte darauf hinweisen, dass auch keine Abhängigkeit der 
Charakteristischen Festigkeit vom Strontiumgehalt in β-Tricalciumphosphat existiert. Auf der 
Grundlage der anhand der Röntgenbeugungsdiagramme angestellten Berechnungen ergab 
sich jedoch eine Gitterverzerrung der Calciumphosphate durch die Strontiumdotierung 
(Tabelle 11, S. 91) Diese Gitterverzerrung müsste die Festigkeit sowohl beim Hydroxylapatit, 
als auch beim β-Tricalciumphosphat beeinflussen. Für eine genaue Überprüfung müsste 
allerdings gewährleistet werden, dass der Riss bei jeder geprüften Probe einen 
interkristallinen Ursprung hat. Dies würde einen hohen Anspruch an die Probenpräparation 
stellen und müsste bei einer weiterführenden Versuchsreihe mit eingeplant werden.  
Im Vergleich zu den Proben, die mittels pulverbettbasiertem 3D-Drucken und Dispens 
Plotting hergestellt wurden, zeigen alle Proben, die mittels Schlickerguss in 3D-gedruckte 
Wachsformen hergestellt wurden, deutlich höhere Festigkeitswerte. Zudem konnten 
geschlickerte Scaffolds in die Oberschenkelknochen von osteoporotischen Mäusen 
implantiert werden. Die Operationen, die von Frau Mersedeh Tohidnezhad, einer 
Kooperationspartnerin aus dem Institut für Anatomie und Zellbiologie der RWTH Aachen, 
durchgeführt wurden, zeigen, dass die Festigkeiten der Scaffolds auch aus operations-
technischer Sicht hoch genug waren, um einen Implantationsprozess unbeschadet zu 
überstehen. 
Die Porosität der mit Schlickerguss hergestellten β-Tricalciumphosphat-Proben betrug, trotz 
Sinterprozess bei 1200 °C, über 20 Vol.-% (Kapitel 4.4.3.2, S. 124). Dies zeigt, dass die Proben 
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durch die verwendete Wärmebehandlung nicht vollständig dicht gesintert wurden. Die 
geschlickerten Proben aus strontiumdotierten β-Tricalciumphosphat besaßen ebenfalls eine 
Porosität von über 20 %. Die Strontiumdotierung hatte somit keinen Einfluss auf die 
Porenstruktur der Bauteile. Die gemessenen Dichtewerte der Proben, ohne Berücksichtigung 
der Porosität, lagen mit 3,0 g/ml, bzw. 3,1 g/ml in der gleichen Größenordnung wie die aus 
der Literatur entnommene Dichte des β-Tricalciumphosphats von 3,068 g/ml [112]. Die 
Dichte der mittels pulverbettbasierten 3D-Drucks hergestellten Proben lag dagegen mit 2,7 
g/ml deutlich darunter. Dies lag an dem hohen Glasanteil, der für eine geringere Dichte des 
Kompositwerkstoffes sorgte.  
Die Porosität der Bauteile, die mittels pulverbettbasiertem 3D-Druck hergestellt wurden, lag 
mit knapp 80 Vol.-% zudem deutlich über den Porositäten der mittels Schlickerguss 
hergestellten Proben, was für einen Resoptionsprozess in vivo günstig sein könnte (Kapitel 
4.4.1.3, S. 120). Tanaka et al. konnten zeigen, dass die Resorption von Calciumphosphat-
Scaffolds begünstigt wird, wenn die Gesamtporosität über 60 Vol-% liegt [163]. Dies ist durch 
die pulverbettbasiert gedruckten Proben gegeben. Die Proben aus dem Schlickerguss hatten 
eine niedrigere Porosität. Diese Porosität könnte jedoch durch einen Sinterprozess bei 
niedrigeren Temperaturen gesteigert werden. Dies würde zwar die Festigkeit der Proben 
reduzieren, aber wie bereits über die Tierversuche mit den Dispense geplotteten Scaffolds 
gezeigt werden konnte, sind Festigkeitswerte von unter 2 MPa ausreichend für eine 
Implantation.  
 
Schlussfolgernd kann festgehalten werden, dass die in dieser Arbeit angestrebten Ziele der 
Synthese und Modifikation von Calciumphosphaten und deren Anpassung an die drei 
generativen Fertigungsverfahren „pulverbettbasiertes 3D-Drucken“, Dispense Plotting“ und 
„Schlickerguss in 3D-gedruckte Wachsformen“ erreicht werden konnten. Es zeigte sich, dass 
das Calcium- zu Phosphor-Verhältnis in resorbierbaren Implantaten nicht an das Alter eines 
Patienten angepasst werden muss, da auf der Grundlage der Versuche dieser Arbeit das 
Calcium- zu Phosphor-Verhältnis im natürlichen Knochen weder durch Osteoporose noch 
durch das Alter eines Menschen beeinflusst wird. Dies widerspricht zwar im gewissen Maße 
Beobachtungen aus der Literatur, wie bereits auf Seite 130ff erläutert. Jedoch konnten auch 
in der Literatur keine eindeutigen Hinweise auf eine altersabhängige Veränderung des 
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Calcium-zu Phosphor-Verhältnisses gefunden werden. Um genaue Aussagen treffen zu 
können, müssten jedoch noch weiterführende Untersuchungen mit größeren Probenzahlen 
und einem erweiterten Patientenkollektiv durchgeführt werden.  
Bezüglich der Synthese und Modifikation von Calciumphosphaten zeigte sich, dass über die 
vorgestellten Syntheserouten die Herstellung von phasenreinem β-Tricalciumphosphat, 
Hydroxylapatit und Tetracalciumphosphat möglich ist. Für die Phasenreinheit spielte vor 
allen Dingen das Calcium-zu Phosphat-Verhältnis eine Rolle, da schon geringfügige 
Abweichungen zur Bildung von Fremdphasen führen können. Die Modifikation mit Strontium 
war ebenfalls mittels der Syntheserouten für alle drei Calciumphosphate durchführbar. Hier 
zeigte sich, dass die Gitterdehnung, die durch das Strontium verursacht wurde, nicht bei 
allen Calciumphosphaten gleich ist, was bei hohen Strontiumanteilen zu Bildung von 
Fremdphasen führen kann. 
Es wurde gezeigt, dass die synthetisierten Calciumphosphate an die generativen 
Fertigungsverfahren angepasst werden konnten. Mit allen drei Verfahren konnten Bauteile 
generiert werden. Die Bauteile zeigten bezüglich Festigkeit und Porosität deutliche 
Unterschiede. In Zusammenarbeit mit verschiedenen Kooperationspartnern konnte zudem 
gezeigt werden, dass die Implantation in verschiedene Tiermodelle möglich war. Generative 
Fertigungsverfahren weisen somit ein hohes Potential für die maßgeschneiderte Herstellung 
von resorbierbaren Knochenersatzimplantaten auf Calciumphosphatbasis auf. 
In zukünftigen Studien müssten weiterführende zellbiologische und tierexperimentelle 
Untersuchungen stattfinden, um die hergestellten Calciumphosphat-Scaffolds zu validieren. 
Hier sollte ein besonderes Augenmerk auf die Proliferation und Differenzierung von 
mesenchymalen Stammzellen gelegt werden. Darüber hinaus sollten Vaskularisierungs-
untersuchungen durchgeführt werden, da ein Gefäßsystem für die Resorption und 
Knochenneubindung von essentieller Bedeutung ist. In Tierversuchen könnten Wirkstoffe, 
die über das Dispense Plotting in die Scaffolds eingebracht wurden, hinsichtlich ihrer 
Auswirkungen auf die Knochenheilung untersucht werden. Letztendlich müssten, bei 
positiven Zell- und Tierversuchen, Klinische Studien angefertigt werden, die die 
Einsatzfähigkeit der generieten Scaffolds bestätigen müssten.  
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Die generierten Scaffolds könnten überdies auch noch für andere Themengebiete 
interessant sein. Das Tissue Engineering stellt besondere Anforderungen an ein Substrat, auf 
das die Zellen ausgesät werden. Zellen brauchen bestimmte Umgebungsmilieus, um sich zu 
vermehren und in bestimmte Richtungen zu differenzieren. Generativ aufgebaute 
Calciumphosphat-Scaffolds mit speziell eingestellten Porensystemen könnten solche 
speziellen Substrate bilden und damit neue Möglichkeiten im Bereich des Tissue Engineering 
eröffnen. Die hier vorgestellten Syntheserouten zur Modifizierung von Calciumphosphaten 
könnten diese Möglichkeiten, durch die Einbringung von verschiedenen Wirkstoff-
kombinationen, noch zusätzlich erweitern. 
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6 Zusammenfassung 
In der vorliegenden Promotionsschrift wurden Syntheserouten für die Herstellung von 
phasenreinen Calciumphosphaten entwickelt. Die synthetisierten Calciumphosphate wurden 
mittels Strontium gezielt modifiziert, bzw. mit verschiedenen organischen und 
anorganischen Additiven zu Verbundwerkstoffen weiterverarbeitet. Diese Werkstoffe 
wurden an drei unterschiedliche generative Fertigungsverfahren angepasst und zu 
Gerüststrukturen weiterverarbeitet. Die aufgebauten Strukturen wurden abschließend 
hinsichtlich Ihrer Festigkeiten und Porositäten charakterisiert.  
Hintergrund der Studie war die werkstoffseitige Entwicklung und Beforschung von 
biodegradierbaren Knochenersatzwerkstoffen auf Calciumphosphatbasis. Ein besonderes 
Augenmerk lag hierbei auf der Anpassung der Knochenersatzwerkstoffe hinsichtlich eines 
verbesserten Einheilvermögens bei älteren Patienten. Darüber hinaus sollte über den 
maßgefertigten Aufbau von Gerüststrukturen eine definierte Porosität in die entwickelten 
Werkstoffe integriert werden, da eine Porenstruktur wesentlich die Biodegradation 
beeinflusst.  
In einem ersten Schritt wurden hierfür Analysen an humanen Spenderknochen durchgeführt, 
die eine Abhängigkeit des Calcium- zu Phosphor-Verhältnisses zum Alter der Spender 
aufzeigen sollten. Anschließend wurden thermische und nasschemische Syntheserouten für 
die phasenreine Herstellung von Calciumphosphaten entwickelt, die eine direkte 
Modifikation mit Strontium ermöglichten. Als Calciumphosphate wurden β-Tricalcium-
phosphat, Hydroxylapatit und Tetracalciumphosphat synthetisiert. Die synthetisierten 
Calciumphosphate wurden an die generativen Fertigungsverfahren „Pulverbettbasiertes 3D-
Drucken“, „Dispense Plotting“ und „Schlickerguss in 3D-gedruckte Wachsformen“ angepasst. 
Je nach Verfahren wurden die Calciumphosphate entweder über organische Additivsysteme 
zu extrudierbaren Pasten oder niedrigviskosen Suspensionen verarbeitet, bzw. zusammen 
mit bioaktivem Glas zu Granulaten abgesprüht. Aus diesen synthetisierten Verbund-
werkstoffen wurden dann mittels der generativen Fertigungsverfahren Gerüststrukturen 
aufgebaut und diese über verschiedene Analysemethoden im Detail charakterisiert. 
Die wichtigsten Ergebnisse zeigten, dass sich mittels der in dieser Arbeit untersuchten 
Spenderknochen keine eindeutige Korrelation zwischen dem Calcium- zu Phosphor-
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Verhältnis und dem Alter der Spender herstellen ließ. Daher wurden im weiteren Verlauf 
phasenreine Calciumphosphate synthetisiert. Analysen der hergestellten Calciumphosphate 
zeigten, dass phasenreine Synthesen mit einem direkten Einbau von Strontium in das 
Atomgitter möglich waren. Bei allen drei modifizierten Calciumphosphaten zeigten sich 
dabei Gitterverzerrungen, die am stärksten bei Tetracalciumphosphat und am schwächsten 
bei β-Tricalciumphosphat ausgeprägt waren.  
Über den Aufbau von maßgefertigten Bauteilen konnte eine erfolgreiche Anpassung der 
synthetisierten Calciumphosphate an die Anforderungen der drei generativen Fertigungs-
verfahren „Pulverbettbasiertes 3D-Drucken“, „Dispense Plotting“ und „Schlickerguss in 3D-
gedruckte Wachsformen“ nachgewiesen werden. Die aufgebauten Bauteile zeigten jedoch 
deutlich unterschiedliche Eigenschaften. Die Festigkeiten der mittels Schlickerguss 
hergestellten Bauteile waren deutlich höher als die Festigkeiten der Bauteile, die mittels der 
anderen beiden Verfahren hergestellt wurden. Die Mikroporosität der mittels Schlickerguss 
hergestellten Strukturen hingegen war deutlich geringer als die der über pulverbettbasierten 
3D-Drucken generierten Strukturen. Die Verwendung eines Calciumphosphat-Bioglas-
Verbundwerkstoffes im pulverbettbasierten 3D-Druck-Verfahren zeigte überdies, das höhere 
Bauteilfestigkeiten erreicht werden konnten, als bisher in der Literatur mit reinen 
Calciumphosphat-Strukturen erzeugt werden konnten. Die mittels Dispense Plotting 
hergestellten Bauteile hingegen zeigten die geringsten Festigkeiten. Dennoch konnten mit 
diesem Verfahren generierte Scaffolds erfolgreich von Kooperationspartnern aus Maastricht 
und Davos in den Beckenkamm von Schafen implantiert werden.  
Die Ergebnisse zeigen, dass Scaffolds, die über das Schlickergussverfahren in Wachsformen 
hergestellt wurden, für Knochendefekte in Körperregionen eingesetzt werden könnten, 
welche einer höheren mechanischen Beanspruchung ausgesetzt sind, als es mit Scaffolds 
möglich wäre, die mit einem der beiden anderen generativen Fertigungsverfahren 
hergestellt wurden. Die höhere Mikroporosität der mittels pulverbettbasiertem 3D-Druck 
generierten Scaffolds könnte sich jedoch günstig auf einen Biodegradationsprozess 
auswirken, was wiederum einen Vorteil dieses Verfahrens darstellt. Die mittels Dispense 
Plotting generierten Scaffolds bieten hingegen einen anderen entscheidenden Vorteil. Über 
den Herstellungsprozess ohne Wärmebehandlung eröffnet sich die Möglichkeit, dass 
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temperaturempfindliche Wirkstoffe homogen verteilt in die Scaffolds integriert werden 
könnten.  
In weiterführenden Experimenten müssten die Biokompatibilität und die Wirksamkeit der 
Modifikationen der calciumphosphatbasierten Knochenersatzwerkstoffe näher untersucht 
werden. Hierfür sollten sowohl In-Vitro- als auch In-Vivo-Analysen durchgeführt werden. Ein 
besonderes Augenmerk sollte dabei auf die Dosierung des Strontiumgehaltes in den 
Calciumphosphaten gerichtet werden. Strontium kann nicht nur die Knochenneubildung 
fördern, sondern auch die Knochenresorption hemmen. Daher müsste in Studien erforscht 
werden, wie hoch eine Strontiumdotierung sein müsste, um eine entsprechende In-Vivo-
Wirkung zu erreichen, bzw. ab welcher Konzentration eine eventuelle Störung der 
natürlichen Knochenaufbau- und Abbauvorgänge eintritt.  
Ebenfalls wichtig für eine Weiterentwicklung der generativ hergestellten Scaffolds wären 
Untersuchungen über die Auswirkungen verschiedener Porengeometrien auf die 
Biodegradation und die Knochenheilung. Da die mittels der drei Verfahren aufgebauten 
Scaffolds aus unterschiedlichen Materialkombinationen bestehen, könnte sich die gleiche 
Porenstruktur bei den verschiedenen Verfahren unterschiedlich auf das Zellverhalten 
auswirken.  
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8 Anhang 
Berechnung des Ca zu P-Verhältnisses  
Im Folgenden wird die Berechnungen des Calcium- zu Phosphor-Verhältnisses des in dieser 
Arbeit (Kapitel 3.2.1, S. 38) verwendeten, calciumarmen Hydroxylapatit im Detail vorgestellt. 
Über die Röntgenbeugungsanalyse (Abbildung 13) war bekannt, dass das Calcium- zu 
Phosphor-Verhältnis des calciumarmen Hydroxylapatites größer als 1,5 war.  
Daher wurde folgende Reaktionsgleichung aufgestellt: 
Ca4,5+x(PO4)3(OH)2x + (2x)CaHPO4 → (1,5+x) Ca3(PO4)2 + (2x)H2O       (18) 
Mit x = Menge an Ca die über dem gewünschten Ca zu P-Verhältnis von 1,5 liegt 
 
Die experimentell ermittelte Mischung zur Erreichung eines Ca zu P-Verhältnisses von 1,5 
betrug: 
97 Gew.-% Ca5+x(PO4)3OH2x 
  3 Gew.-% CaHPO4 
 
1 Mol CaHPO4 entsprechen 136,06 g/mol 
3 g CaHPO4 entsprechen 3 g / 136,06 (g/mol) = 0,022 mol CaHPO4 
Bei der Reaktion von 100 g der Mischung entstehen somit 0,022 mol H2O und 1,522 mol 
Ca3(PO4)2 
Die Molmassen an OH und zusätzlichem Ca in den 97 g Ca5+x(PO4)3OH2x betragen somit: 
0,022 mol OH und 0,022/2 = 0,011 mol Ca 
0,022 mol OH entsprechen 0,022 * 17,01 = 0,37422 g OH   mit 17,01 = Molmasse OH 
0,011 mol Ca entsprechen 0,011 * 40,08 = 0,44088 g Ca   mit 40,08 = Molmasse Ca 
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In den 97 g Ca5+x(PO4)3OH2x sind somit 97 g – 0,8151 g = 96,1849 g Ca4,5(PO4)3 enthalten.  
Das entspricht: 96,1849 / 465,45 = 0,207 mol Ca4,5(PO4)3 
Da die 0,44088 g Ca und 0,37422 g OH im Ca4,5(PO4)3 -Gitter untergebracht sind, entsprechen 
auch die 97 g Ca5+x(PO4)3OH2x 0,207 mol Ca5+x(PO4)3OH2x. 
Um von 0,207 Mol auf 1 mol zu kommen muss der reziproke Wert berechnet werden: 
1/0,207 = 4,83 
Somit ergibt sich für das x bei einem Mol Ca5+x(PO4)3OH2x: 
0,011 * 4,83 = 0,053 = x 
Für den verwendeten, calciumarmen Hydroxylapatit ergibt sich daraus die Formel: 
Ca4,5+0,053(PO4)3(OH)0,106 
Das Calcium- zu Phosphor-Verhältnis des calciumarmen Hydroxylapatits liegt somit bei 
4,553/3 = 1,518 
 
 
Berechnung des Hydroxylapatit-Anteils  
Im Folgenden wird der Gewichtsanteil an Hydroxylapatit, der sich bei der Wärmebehandlung 
des reinen, calciumarmen Hydroxylapatits (Kapitel 3.2.1, S. 38) bildet 
Aus der Berechnung des Calcium zu Phosphor-Verhältnisses des calciumarmen 
Hydroxylapatits ist die chemische Formel bekannt: 
Ca4,553(PO4)3(OH)0,106 
 
Wenn sich 0,053 mol Ca zu HA umformen wollen brauchen sie dafür: 
(0,053 mol/5)*3 = 0,0318 mol PO4  
Diese fehlen bei der Ca3(PO4)2 Bildung. 
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Dadurch werden wieder 1,5 * 0,0318 mol = 0,0477 mol Ca frei, die wiederum mit PO4 zu HA 
umgesetzt werden usw.  
Es ergibt sich eine geometrische Reihe, deren Summe die Molzahl des zu Hydroxylapatit 
umgesetzten Calciums ergibt: 
∑ 0,053∞𝑛=1 (
3∗3
5∗2
)
𝑛 10
9
             (19) 
Mit einem q-Wert von (3*3)/(5*2) = 0,9 ist die Reihe konvergent und ein endlicher 
Summenwert lässt sich über 
𝑆 = 0,053 ∗
1
1−0,9
= 0,53             (20) 
berechnen. 
Es werden somit 0,53 mol Ca in Hydroxylapatit umgesetzt. 
Dies entspricht 0,53/5 = 0,106 mol Hydroxylapatit.  
Diese stehen den (4,553 – 0,053) / 3 = 1,341 mol Ca3(PO4)2 gegenüber. 
 
Daraus lässt sich der Hydroxylapatitanteil berechnen: 
0,106*502,5 = 53,27 g    mit 502,5 = Molmasse Ca5(PO4)3OH 
1,341*310,3 = 416,11 g    mit 310,3 = Molmasse Ca3(PO4)2 
In Summe: 469,38 g 
 
Der Anteil an Hydroxylapatit beträgt somit 11,35 Gew.-% 
 
 
